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Resumo 
 
Desde há alguns anos que o estudo dos mecanismos de lesão de certos elementos 
constituintes do corpo humano que contribuem para a sua estabilidade a nível mecânico, 
tem-se intensificado, dada sua importância na compreensão, na prevenção da 
degradação e na reabilitação destes elementos anatómicos. De entre os vários casos 
salienta-se, pela sua importância, o ligamento cruzado anterior. A lesão deste elemento 
pode ter graves implicações na mobilidade pelo que é importante o seu estudo e o 
completo conhecimento da sua influência na estabilidade e mobilidade de uma 
articulação tão importante como são os joelhos. 
Este ligamento, localizado na articulação do joelho humano, contribui em grande 
parte para a sua estabilidade, e, portanto, tende a resistir a diversas solicitações 
mecânicas externas. Muitas vezes, o seu limite de resistência mecânica é atingido e 
ocorrem lesões. O indivíduo lesionado pode vir a sofrer de instabilidade da articulação 
do joelho, não lhe sendo permitido ter controlo sobre a mesma. Esta situação leva a que 
o indivíduo lesionado deixe de caminhar, havendo necessidade de passar por longos 
processos de reabilitação físico-motora da articulação e, em casos mais graves, havendo 
mesmo a possibilidade de nunca mais poder retornar às práticas desportivas ou a 
restabelecer a sua mobilidade. 
Neste trabalho, após uma intensiva pesquisa bibliográfica, foi projetado um 
simulador mecânico que pudesse simular o mecanismo de lesão do ligamento cruzado 
anterior, tendo como base os dados de registo de vídeos de situações reais e especificas 
de ocorrência deste tipo de lesões. 
O simulador é projetado de forma a permitir testar estes mecanismos de lesão em 
joelhos cadavéricos, através da transmissão de esforços semelhantes aos que ocorrem 
aquando do registo e análise dos vídeos. Com este simulador será permitido perceber 
melhor o mecanismo de lesão sem necessidade de fazer o registo em situações de lesão 
reais, limitando o seu estudo a meros casos ocasionais e incertos da sua ocorrência. 
Algumas limitações são esperadas devido à diferença da natureza entre um estudo 
em tecidos vivos e outro em tecidos mortos, nomeadamente a nível da ativação 
muscular. Contudo, a concretização física do simulador permitir-nos-ia estudar melhor, 
não só os mecanismos de lesão, mas também detetar um padrão de erros que poderiam 
advir da disparidade de parâmetros. 
O projeto do simulador foi concretizado, a nível estrutural, faltando apenas os 
sistemas de atuação mecânica e a sensorização, embora esta última deva ser ajustada de 
acordo com o estudo em causa. As diversas peças do simulador foram projetadas de 
acordo a informação dimensional de estudos já referidos anteriormente. A adoção de 
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novas soluções prende-se essencialmente com a necessidade de tornar o mecanismo 
mais versátil a nível dimensional.  
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Abstract 
 
For several years now, the study of injury mechanisms of certain elements of the 
human body, that contribute to its mechanical stability, has been further intensified due 
to its importance in understanding and prevention of anatomical degradation of these 
anatomical elements. Among the various cases, one of the most important is the anterior 
cruciate ligament (ACL). The injury of these elements can bring several mobility 
implications, so their study is important, as well as, a complete knowledge of their 
influence in the stability and mobility of such an important joint as the knee. 
 This ligament, located in the human knee joint, largely contributes to its stability 
and, therefore, tends to resist to various external mechanical stresses. Often, their limit 
of mechanical resistance is reached and the injuries occur. The injured person can suffer 
from instability of the knee joint, resulting in a loss of control of the knee. This leads to 
the inability of the injured person to walk; having the need to go through long processes 
of physical-motor rehabilitation of the joint and, in severe cases, there is even the 
possibility of never being able to practice sports, or to recover their full mobility again. 
In this work, after an intensive bibliographic research, a simulator was designed to 
reproduce the injury mechanism of the anterior cruciate ligament, based on data from 
video recording of specific real life situations of such lesions. 
The simulator is designed in a way that allows testing these mechanisms of injury 
in cadaverous knees, through the transmission of efforts similar to those occurring 
during the recording and analysis of the videos. This simulator will allow a better 
understanding of the injury mechanism without the need to record actual injury 
situations, limiting its study to mere occasional and uncertain cases. 
Certainly there will be some limitations due to the natural differences between a 
study of living tissues and other of cadaverous tissues, namely in terms of muscular 
activation. However, the physical embodiment of the simulator would allow us to study 
better, not only the injury mechanisms, but also to detect a pattern of errors resulting 
from the disparity of parameters that could exist between the two cases. 
The design of the simulator has been structurally well achieved, lacking only the 
mechanical activation system and the sensors, although the latter should be adjusted 
according to the concrete goals of study. The various parts of the simulator were 
designed according to the dimensional information studies cited above. The adoption of 
new solutions is important, essentially because of the need to project a mechanism 
dimensionally more versatile. 
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1. Introdução 
 
1.1 Motivação 
 
Nos últimos anos tem-se assistido a um crescimento das interações entre a 
Engenharia e as Ciências da saúde. Os estudos em Biomecânica configuram um dos 
domínios em que mais se tem sentido este efeito. Nesta área têm surgido inúmeros 
trabalhos que procuram compreender o funcionamento das articulações e a forma como 
lidam com as cargas e movimentos. Os joelhos têm sido alvo de particular atenção, não 
só pela sua mobilidade, como também pela sua capacidade de carga. O projeto de 
construção de um simulador mecânico que simule o mais fielmente o mecanismo de 
movimento do joelho já foi diversas vezes abordado ainda que em nenhuma delas de 
forma plenamente satisfatória. Neste trabalho procura-se conceber um mecanismo que, 
através da transmissão de movimentos e esforços dinâmicos criados por um sistema 
electropneumático (simulação dos esforços exercidos pelo sistema muscular da perna, e 
pelas reações com o solo), possa desempenhar esta função. A simulação do movimento 
deverá ter em consideração o tipo de articulação do joelho e, consequentemente, os seus 
graus de liberdade. Se se conseguirem criar as condições fisiológicas será muito útil 
para o progresso de terapias da ortopedia e, além de poder auxiliar nos estudos 
operatórios, poderá ter também implicações para clínica. Será também de grande 
interesse na validação dos elementos, já criados, como são os implantes de joelhos. Este 
dispositivo poderá ser testado e otimizado através da realização de testes nos mesmos e 
reabilitação das funcionalidades da articulação do joelho que se vão degenerando com a 
idade e a prática incorreta de atividades desportivas.  
Contudo, o projeto do simulador está mais direcionado para o estudo de mecanismo 
de lesão do LCA ocorridos durante a prática desportiva, mais concretamente durante a 
aterragem do jogador após uma situação de salto. 
Assim, o objetivo principal deste trabalho foi definido para criar condições de 
solicitação externa na articulação de um joelho cadavérico semelhantes às ocorridas em 
casos específicos de prática desportiva, durante os quais ocorre a rotura do LCA, para 
que se possa observar a resposta dos diversos elementos anatómicos a estas solicitações 
externas. 
 
1.2 Considerações gerais do projeto do simulador 
 
O projeto de um simulador referido no subcapítulo anterior terá que começar, em 
primeiro lugar, por um estudo bibliográfico da articulação do joelho humano, em termos 
da sua biomecânica, de modo a compreender a cinemática e dinâmica, tendo em 
consideração os seus graus de liberdade. De referir que a mobilidade desta articulação 
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se encontra ainda restringida pela sua estrutura anatómica, a qual, por sua vez, contribui 
para a sua estabilidade. 
A estrutura anatómica da articulação de um joelho humano é de extrema 
complexidade, havendo um grande número de elementos intervenientes na sua 
estabilidade e mobilidade, tais como, músculos, tendões, ossos e ligamentos. Desta 
forma, a liberdade de movimento da articulação não se restringe a um simples 
mecanismo de fácil compreensão, como uma simples rótula mecânica, ou um sistema 
semelhante a uma dobradiça, isto é, um sistema que permita um simples movimento de 
rotação ou translação em torno de apenas um eixo de referência. 
Assim, como explicado em pormenor ao longo do capítulo 4, poder-se-á considerar 
que a articulação do joelho humano possui seis graus de liberdade independentes, todos 
eles restringidos até um determinado limite máximo, após o qual há ocorrência de 
danificação dos elementos que contribuem para a sua estabilidade, com é o caso do 
LCA, um ligamento sujeito a elevados esforços em diversas situações de movimento do 
joelho. 
No estudo realizado acerca da cinemática e dinâmica da articulação do joelho, 
foram estudados casos reais de ocorrência de lesões no LCA, por registo de vídeo, em 
dois atletas, um de basquetebol e outro de andebol, para que se possa criar um modelo 
de simulador que reproduza as duas situações de lesão. 
A solução proposta para este modelo do simulador de ensaios em elementos 
cadavéricos é composta por um série de componentes de acionamento que simulam as 
diversas solicitações ocorridas durante as situações de lesão, bem como por 
componentes de medição (acelerómetros, pressostátos e câmaras de registo de imagens) 
que possam fazer o registo dos movimentos de pontos de referência previamente 
marcados no joelho cadavérico e as forças que lhe são transmitidas durante os ensaios. 
A grande vantagem na conceção de um simulador que reproduza estas situações 
encontra-se no facto de permitir, a partir do registo em vídeos de situações de lesão do 
LCA reais em atletas, estudar em detalhe, o mecanismo que dá origem a este tipo de 
lesões. 
Contudo, tratando-se de um modelo, existem considerações a ter em conta, uma vez 
que estes tipos de situações são impossíveis de reproduzir de forma idêntica. Entre as 
diversas considerações que terão de ser aceites, as principais residem no facto de, numa 
situação deste género a inércia e velocidade iniciais do corpo lesionado não partirem de 
uma situação de repouso, ou mesmo o facto de não se considerar a ação de algumas 
solicitações exteriores atuantes no joelho, por serem mínimas. 
 
1.3 Noções básicas de biomecânica e termologia elementar 
 
Por forma a tornar mais simples a compreensão dos assuntos posteriormente 
tratados será importante, antes de introduzir o tema propriamente dito, fazer referência a 
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alguns aspetos associados à Biomecânica, como os planos e eixos de referência 
anatómica e a descrição dos movimentos articulares do joelho. 
 
1.3.1 Planos e eixos de referência anatómica 
 
A Biomecânica, contrariamente à anatomia, necessita não apenas de recorrer a uma 
termologia meramente descritiva para as estruturas músculo-esqueléticas e articulações, 
mas também tem a necessidade de explicar a função das mesmas, com o fim de 
compreender as ações na origem do movimento, e das forças desenvolvidos pelo 
sistema músculo-esquelético. [Completo & Fonseca, 2011] 
Desta forma, abaixo apresentam-se duas imagens que expõem os principais planos 
e eixos de referência anatómica, bem como as direções, que serão tidos em conta nos 
próximos capítulos. Ver figuras 1.1 e 1.2. 
 
 
Figura 1.1 – Planos de referência anatómica. [Bartlett, 2007] 
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Figura 1.2 – Direções de referência anatómica. [Seeley et al., 2005] 
 
1.3.2 Descrição dos movimentos articulares do joelho 
 
A anatomia, da mesma forma que recorre a planos e eixos de referência específicos 
para descrever as posições e direções também recorre a termos específicos para 
descrever os movimentos articulares (maiores rotações dos segmentos anatómicos 
[Completo & Fonseca, 2011]). Como referência anatómica consideram-se que todos os 
segmentos se encontram posicionados a zero graus. O afastamento dos segmentos 
anatómicos em rotação, relativamente à posição de referência, é denominado de acordo 
com a direção de tal movimento e medido através do ângulo descrito até à posição do 
segmento anatómico, num dado instante. Estes movimentos dão-se nos planos 
anatómicos de referência: plano sagital, plano frontal e plano transverso. [Completo & 
Fonseca, 2011] 
No plano sagital (figura 1.1), os principais movimentos da articulação do joelho 
que ocorrem são os movimentos de flexão, extensão e hiperextensão. 
Uma articulação, de um modo geral, terá que ser constituída por um fulcro (centro) 
e dois braços, um proximal e outro distal, e conhece-se por flexão o movimento, ao 
longo de um fulcro, do braço mais distal da articulação, no sentido de se aproximar do 
braço mais proximal ou do centro do corpo. Contrariamente à flexão ter-se-á, portanto, a 
extensão, que será a rotação que retorna o segmento anatómico fletido à posição 
anatómica de referência. [Completo & Fonseca, 2011] 
A hiperextensão refere-se ao movimento de extensão para além da posição 
anatómica de referência [Completo & Fonseca, 2011]. Na figura 1.3 mostram-se os 
principais movimentos articulares da articulação do joelho. 
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Figura 1.3 – Principais movimentos articulares da articulação do joelho [Completo & Fonseca, 
2011] 
 
No plano frontal os principais movimentos de rotação do joelho são a abdução e 
adução, sendo que o primeiro se refere ao movimento de afastamento do segmento 
anatómico da linha média do corpo e o segundo à aproximação do segmento da linha 
média central. [Completo & Fonseca, 2011] 
No plano transverso, os movimentos do corpo e dos seus segmentos anatómicos são 
essencialmente de rotação em torno do seu eixo longitudinal. Rotação medial (ou 
rotação interna) e rotação lateral (ou rotação externa) são usadas para descrever os 
movimentos de rotação na direção da linha média do corpo e o movimento na direção 
oposta, respetivamente. [Completo & Fonseca, 2011] 
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2. Anatomia do joelho 
 
Tratando-se de um projeto de índole biomecânica, existe a necessidade, por certo, 
de fazer algumas referências a aspetos de anatomia do joelho humano, realçando mais 
os diversos elementos anatómicos em termos de propriedades mecânicas, funções 
estruturais e aspetos associados mais à geometria, de modo que neste subcapítulo 
abordar-se-ão a geometria e funções dos ossos, ligamentos, músculos e tendões, bem 
como a cartilagem, essenciais ao correto funcionamento e estabilidade da articulação do 
joelho. 
 
2.1 Músculos e tendões 
 
Os músculos são compostos por feixes de células longos e finos, conhecidos como 
fibras musculares. Os feixes das fibras dos músculos-esqueléticos são cobertos por uma 
camada de tecido fibroso denso e conetivo chamado de endomísio. Existem células 
satélite espalhadas entre o endomísio e as fibras musculares. Estas células funcionam na 
reparação de danos no tecido muscular. O tecido de fibras conetivas do endomísio e do 
perimísio está entrelaçado. Estas fibras convergem em cada extremidade do músculo 
para formarem tendões. Os tendões são um pouco mais rígidos que os ligamentos. São 
enlaçados na camada fibrosa exterior do osso. Este tipo de configuração confere uma 
ligação extremamente forte ao osso. Como resultado deste facto, qualquer contração de 
músculo exerce um esticamento no osso ao qual está ligado. Os tendões não só 
transmitem a força dos músculos às extremidades dos ossos, mas também têm uma 
grande influência na estabilidade das articulações. [T ̈zeren, 2000] 
Aproximadamente 70% de todas lesões de tendões estão relacionados com 
situações ocorridas durante a prática de desporto. Se a elongação do tendão é menos que 
4% numa determinada atividade, o tendão irá retornar ao seu comprimento inicial 
quando descarregado. Acima do seu nível de deformação algumas ligações entre as 
fibras de um tendão podem começar a falhar e algumas fibrilas poderão atingir a rotura. 
Os maiores carregamentos, como é exemplo de uma queda acidental, resultam numa 
rotura macroscópica do tendão. [T ̈zeren, 2000] 
As fibras dos músculos medem à volta dos 30 cm em comprimento e quando 
contraídas podem produzir uma força de tração de 50 N/cm
2
. A força de contração 
depende fortemente da temperatura. Para um dado estímulo, o pico da força que pode 
ser desenvolvido diminui com a diminuição da temperatura. Uma razão do período de 
aquecimento ocorrido durante uma atividade física subsequente é o aumento da 
temperatura dos músculos por forma a estes poderem produzir maiores forças durante a 
atividade física subsequente. Outra razão para o aquecimento consiste em esticar o 
músculo, dependendo o pico da força de tração gerado do comprimento da fibra no 
início da contração. Uma fibra que contrai de uma condição de pré-esticamento 
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desenvolve maiores forças que a de uma fibra contraindo a partir do seu comprimento 
no descanso. [T ̈zeren, 2000] 
A experimentação sobre as fibras musculares isoladas mostra que quando um 
músculo é altamente estirado, isto poderá criar forças elevadíssimas, acima do seu limite 
de resistência, podendo causar a rotura do músculo. [T ̈zeren, 2000] 
 A forma de um músculo influência a sua função. Abaixo apresenta-se a tabela 2.1 
com os principais tipos de músculos, tendo em conta a sua forma: 
 
Tabela 2.1 – Classificação dos músculos consoante a sua forma. (informação de T ̈zeren, 
2000) 
Tipo Descrição 
Paralelo 
As fibras dos músculos são paralelas ao eixo do músculo. Alguns formam 
bandas lisas, outros têm a forma de viga com tendões semelhantes a cabos nas 
suas extremidades. As fibras musculares contraem da mesma forma. 
Penado 
(unipenado, 
bipenado, 
multipenado) 
Um ou mais tendões correm ao longo do corpo dos músculos, estando as fibras 
ligadas e fazendo ângulo oblíquo. Os seus tendões não se movem tanto quanto 
os dos músculos paralelos devido ao facto das fibras puxarem o tendão com um 
ângulo de 90˚. Dependendo do ângulo penado, o músculo tem um potencial de 
geração com níveis de tensão maiores que um músculo do mesmo tamanho. Se 
todas as células do músculo se situam no mesmo lado do tendão, o músculo é 
unipenado, sendo que, se o músculo ramificar dentro do músculo penado, é 
chamado de multipenado. 
Convergente 
As fibras musculares possuem uma área ampla, estando todas as fibras juntas 
num dos lados de inserção comum. A direção de puxamento pode mudar 
através da ativação de um grupo de células musculares ao mesmo tempo. 
Quando todas as células neste grupo de músculos são ativadas em simultâneo, 
estas geram uma menor força que a gerada por um músculo paralelo do mesmo 
tamanho porque as fibras musculares nos lados opostos dos tendões puxam em 
diferentes direções. 
Circular 
As fibras estão concentricamente dispostas à volta de uma abertura. Quando o 
músculo contrai, o diâmetro da abertura diminui. 
 
Da mesma forma se mostra na figura 2.1 uma representação esquemática dos 
principais tipos de músculos e sua geometria. 
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Figura 2.1 – Vários tipos de organização dos músculos no corpo humano. (a) Músculo paralelo; 
(b) Músculos penados; (c) Músculos convergentes; (d) Músculos circulares. [T ̈zeren, 2000] 
 
De acordo com as suas funções primárias, os músculos são agrupados em três 
categorias, como está exposto na tabela 2.2: 
 
Tabela 2.2 – Classificação dos músculos consoante as suas funções primárias. [T ̈zeren, 
2000] 
Nome Descrição Exemplo 
Agonista 
(Motor 
primário) 
Contração é a principal responsável 
por produzir um movimento 
particular. 
Bíceps, que é constituído por dois 
músculos na parte da frente do braço 
superior que é responsável pela flexão 
da parte superior do antebraço para o 
ombro. 
Sinérgico 
Contrai para ajudar um músculo 
primário para que se realize o 
movimento de um osso. Auxiliam o 
agonista no início do movimento ou 
ajudam a estabilizar o ponto de 
origem. 
 
Antagonista 
Ação opõe-se ao agonista 
correspondente, tendo o movimento 
contrário a este. A tensão do 
antagonista é ajustada pelo sistema 
nervoso para controlar a velocidade 
do movimento e assegurar a 
suavidade do movimento. 
Os tríceps da parte superior do braço 
atuam como antagonista para os bíceps. 
Deste modo apresentam um papel na 
estabilização do movimento de flexão. 
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Grupos de músculos e movimentos 
 
Existem camadas de músculos no sistema muscular. Os músculos visíveis à 
superfície do corpo são frequentemente chamados de externos ou superficiais, e 
tipicamente têm como funções estabilizar a articulação ou provocar movimento. A olho 
nu é possível identificar o grupo de músculos por uma determinada ação específica. 
[T ̈zeren, 2000] 
Existem alguns grandes grupos de músculos, dividindo-os consoante as suas 
funções e localizações no corpo, sendo que, no entanto tratar-se-á de fazer referência 
com maior pormenor aos que estão diretamente associados à articulação do joelho. 
[T ̈zeren, 2000] 
Os músculos que estabilizam os ombros, a anca e os membros são chamados de 
musculatura apendicular. Estes músculos formam aproximadamente 40% da 
musculatura do corpo humano. A musculatura apendicular é dividida em dois grupos: os 
músculos dos ombros e extremidades superiores (braço, antebraço, mão), músculos da 
cintura (articulação da anca) e as extremidades inferiores (coxa, perna, pé). [T ̈zeren, 
2000] 
Alguns dos músculos da musculatura apendicular atuam em apenas uma 
articulação. São chamados de músculos monoarticulares. Os glúteos máximos, o maior 
grupo de músculos das nádegas, é um músculo monoarticular, pois só atua na anca. 
Existem outros músculos que poderão atuar em duas ou mais articulações. Por exemplo, 
os músculos isquiotibiais, os semitendíneos e os bíceps femorais, atuam em duas 
articulações (anca e joelho). Os quadríceps, os retos femorais, e o músculo pantorrilha, 
gastrocnémio, também atuam em duas articulações, de modo que são chamados de 
músculos biarticulares. A grande vantagem do corpo humano conter músculos 
poliarticulares é que, no caso das biarticulares, por afetarem duas articulações ao mesmo 
tempo, ajudam a prevenir a lesão dos ligamentos em súbita aceleração ou desaceleração. 
A taxa de rotação da articulação terá que ser zero no instante em que a articulação está 
totalmente estendida. Por outro lado, as estruturas que atravessam a articulação correm 
o risco de danificar. Tem sido sugerido que os músculos biarticulares previnem a 
energia rotacional dos segmentos de atingirem valores que poderão conduzir a lesões 
dos ligamentos e tendões. [T ̈zeren, 2000] 
Seguidamente apresenta-se a tabela 2.3 com os aspetos biomecânicos mais 
importantes a ter em conta em relação aos principais músculos intervenientes na 
estabilidade da articulação do joelho: 
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Tabela 2.3 – Principais músculos intervenientes no movimento da articulação do joelho e 
especificação das suas funções neste contexto. [Seeley et al., 2005] 
Músculos Ilustrações Ação Observações 
Grande glúteo, médio 
glúteo e pequeno 
glúteo 
 
Grande glúteo: 
abdução e rotação 
externa da coxa; 
Médio e pequeno 
glúteo: abdução e 
rotação interna da 
coxa; abaixamento 
lateral da pelve 
Principais grupos de 
músculos que 
formam as nádegas. 
Têm origem em 
diferentes 
localizações do osso 
da anca e inserem-se 
no fémur. 
Músculos adutores 
(longo, curto e 
grande) 
 
Adução, flexão e 
rotação externa da 
coxa. 
Estão localizados na 
área interior da perna 
superior. São 
músculos 
monoarticulares. 
Quadríceps (vasto 
externo, vasto interno 
e reto anterior) 
 
Extensão do 
joelho e o reto 
anterior realiza 
flexão do quadril. 
Importante em 
atividades como 
subir escadas, 
agachar, andar e 
correr. 
Localizados na zona 
distal da perna, 
acima do joelho; Em 
posição estática, têm 
uma ação muito 
baixa, devido ao 
facto dos joelhos 
estarem em posição 
bloqueada. 
Isquiotibiais 
(semimembranoso, 
semitendinoso e 
bíceps crural) 
 
Bíceps crural: 
flexão e rotação 
externa da perna; 
extensão da coxa; 
Semimembranoso 
e semitendinoso: 
Flexão e rotação 
interna da perna; 
extensão da coxa; 
 
Músculos primários 
localizados na 
traseira das coxas 
 
2.2 Ossos e ligamentos 
 
Os ossos são os elementos do corpo humano que apresentam a maior resistência à 
deformação. A menos que estejam partidos ou fraturados, os ossos não sofrem 
deformações significantes ao longo de curtos períodos. Desta forma, podem ser 
considerados como corpos rígidos na análise do movimento e deslocamento. [T ̈zeren, 
2000] 
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A matriz do osso é composta por fibras colágenas e sais de cálcio inorgânicos, 
sendo as primeiras proteínas estruturais que quando comprimidas, ligam facilmente e 
possuem um elevado módulo de resistência à torção e à tração. Os sais, 
maioritariamente fosfato de cálcio, são elementos que conferem ao osso uma resistência 
a esforços de compressão elevadíssima, sendo, contudo, frágeis e duras. O osso não é, 
contudo, um material homogéneo, isto é, as suas propriedades físicas e mecânicas 
variam com a localização. Num osso longo, a parte exterior (superficial) é formada por 
um tecido compacto (relativamente denso e sólido), enquanto a interior é formada por 
um osso esponjoso, uma rede aberta de escoras e placas, rodeadas por uma cavidade 
medular. Este tipo de osso está também presente nas áreas de expansão (“núcleos”) dos 
ossos longos. Ambos os tipos de ossos têm a mesma composição na matriz, mas 
diferem na densidade e na microestrutura tridimensional. No geral, o osso esponjoso 
encontra-se onde os ossos não são muito esforçados ou onde os esforços chegam em 
direções muito distintas. Por outro lado, o osso compacto é mais espesso onde osso é 
esforçado extensivamente duma determinada direção. [T ̈zeren, 2000] 
Fazendo referência à forma dos ossos, estes são divididos em seis diferentes 
categorias: ossos longos, ossos curtos, ossos planos, ossos irregulares, ossos suturais e 
ossos sesamóides. [T ̈zeren, 2000] 
No entanto, no presente contexto, interessa mais fazer referência aos ossos longos, 
que é o caso dos dois maiores ossos dos membros inferiores do corpo humano, o fémur 
e a tíbia que podem ser observados no esquema que se mostra na figura 2.2. Estes ossos 
apresentam um papel crucial no movimento, funcionando como um sistema de 
alavancagem. Outro tipo de ossos importantes para a compreensão do funcionamento da 
articulação do joelho são os ossos sesamóides, como a patela, a qual será, em capítulos 
posteriores, analisada em termos mecânicos, com mais pormenor. Estes ossos são, 
geralmente pequenos, arredondados, e lisos. [T ̈zeren, 2000] 
 
 
Figura 2.2 – Ligamentos da articulação do joelho (traduzido de T ̈zeren, 2000). 
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A cartilagem, por sua vez, consiste numa matriz gelatinosa que cobre a superfície 
do osso num enorme número de articulações. Aparenta ter um aspeto vítreo, liso, 
brilhante e branco-azulado e encontra-se em diversas ligações, entre as quais, nos 
joelhos. Uma importante função da cartilagem consiste em absorver os choques de 
compressão e, desta forma, prevenir a danificação dos ossos. A cartilagem reduz 
drasticamente a fricção entre as superfícies ósseas opostas e permite a rotação de uma 
superfície sobre a outra com limitado desgaste de ambas. A cartilagem é avascular 
porque os condrócitos (células da cartilagem) produzem um químico que inibe a 
formação de vasos sanguíneos. A camada exterior da cartilagem é composta por um 
tecido denso e irregular de ligação fornecendo suporte mecânico e proteção. [T ̈zeren, 
2000] 
Os ligamentos ligam um osso ao outro, sendo estruturas tipo cabos (trabalham à 
tração), consistindo primeiramente por fibras colágenas e por outra proteína fibrosa, a 
elastina. Enquanto as primeiras atuam para resistir a esforços de tração, a segunda atua 
por forma a aumentar a flexibilidade. Um ligamento é levemente mais complacente que 
um tendão, mas é mais rígido que um músculo. Os ligamentos suportam as articulações 
mantendo as extremidades dos ossos unidas. [T ̈zeren, 2000] 
As articulações dos membros superiores e inferiores contêm uma abundância de 
ligamentos posicionados em várias direções. Os sete maiores ligamentos do corpo 
humano estabilizam a articulação do joelho. Extraindo um ou dois destes ligamentos, 
resulta numa diminuição de mobilidade e estabilidade do joelho, uma vez que são 
cruciais para reforçarem a estrutura do corpo e o controlo do seu movimento. [T ̈zeren, 
2000]  
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3. Estado da Arte 
 
Uma vez feita uma introdução ao tema, através da exposição dos principais aspetos 
a ter em consideração durante a leitura dos próximos capítulos da monografia, tratar-se-
á em seguida de fazer uma análise ao estado da arte no que toca a projetos previamente 
desenvolvidos associados à simulação e da biomecânica da articulação de um joelho 
humano. 
 
3.1 Estudo dos esforços ligamentares e musculares exercidos na 
articulação do joelho 
 
Começa-se por fazer referência ao trabalho desenvolvido por Shelburne et al. 
(2005) com o intuito de obter as tensões e forças exercidas pelos diferentes músculos e 
ligamentos em alguns elementos do joelho humano durante um ciclo de marcha, 
apresentando dois modelos que diferem apenas no facto de um ter ausência do LCA. 
Como refere o artigo, a medição in vivo do movimento da articulação do joelho, das 
reações com o solo, e da EMG dos músculos não fornece informação direta das forças 
desenvolvidas pelos músculos e transmitidas para os ligamentos e para os ossos, embora 
as forças possam ser aplicadas diretamente em cadáveres, caso que, no entanto, possui 
algumas dificuldades devido à complexidade dos padrões de cargas aplicadas no joelho 
durante a atividade diária e à sua aplicabilidade no joelho de um cadáver. 
Para minimizar esta dificuldade, foi realizada a criação de um modelo matemático 
músculo-esquelético idealizado para representação do corpo humano, compreendendo 
os músculos, os ossos, as articulações e estruturas passivas, na mais diversa 
complexidade dos graus de liberdade. 
A modelação e simulação foram feitas num programa de computador algo 
complexo, podendo ser vistas com uma extensão da análise do movimento em dois 
aspetos: primeiro, a modelação e simulação podem fornecer informação que não é 
diretamente acessível por experimentação em órgãos humanos; segundo, os dados do 
modelo de simulação podem ser úteis na explicação dos resultados obtidos na 
experimentação para análise do movimento. 
O modelo utilizado está descrito ao pormenor num estudo mais antigo desenvolvido 
e descrito em Anderson & Pandy (1999, 2001a), no qual cinco sujeitos saudáveis do 
sexo masculino com idades, alturas e pesos de 26±3 anos, 177±3 cm e 70,1±7,8 kg, 
respetivamente, caminharam ao longo de uma pista de 400 m de comprimento, num 
total de 4 voltas. Devido ao facto de o modelo criado agrupar os membros superiores, 
tronco e cabeça num elemento só, os indivíduos tiveram que caminhar com os braços 
cruzados no peito, para que os dados de cinemática, e dinâmica, obtidos dos sujeitos 
sejam comparados mais diretamente com as previsões do modelo. A frequência dos 
passos foi reproduzida em laboratório pela fixação de um metrónomo a cada sujeito, que 
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começou a marcha no início do passeio e deu início ao processo num instante à sua 
escolha. Foram colocados em ambas as pernas de cada indivíduo marcadores refletores 
passivos (2,54 cm e 5,08 cm de diâmetro) de modo a medir a posição tridimensional dos 
dois membros. Colocaram-se, também, na perna direita e no torso, pares de superfícies 
de elétrodos EMG amplificadas, para registo da atividade de 11 músculos: tíbia anterior, 
soleus, gastrocnémio lateral, vasto lateral, reto femoral, isquiotibial, adutor magno, 
glúteo máximo, glúteo médio, eretor sacroiliolombar, e músculo oblíquo externo 
abdominal. 
De cada sujeito, registaram-se em simultâneo os resultados de cinco ensaios, com 
registo de vídeo, plataforma de forças, e dados do EMG. Os dados de cinemática foram 
registados usando um sistema de vídeo com quatro câmaras (Motion Analysis Inc., 
Santa Rosa, CA). As posições dos marcadores foram filtradas por um passa-baixo 
usando um filtro com resposta impulsiva com um frequência de corte de 6 Hz. Os 
ângulos das articulações foram calculados a partir dos marcadores de coordenadas 
tridimensionais usando os métodos descritos em Anderson & Pandy (1998). As reações 
com o solo foram medidas usando uma plataforma de forças com uma célula de carga 
(Bertec Inc., Columbus, OH). 
O modelo músculo-esquelético do corpo utilizado está detalhado em Anderson & 
Pandy (1998), está apresentado na figura 3.1 de modo que far-se-á apenas uma 
referência mais breve.  
 
 
Figura 3.1 – Diagrama representativo da geometria dos 54 músculos do modelo (abreviaturas, 
parâmetros e músculos incluídos no modelo, mas não expostos no diagrama, em Anderson & 
Pandy, 1998). 
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O esqueleto é representado em 10 partes, 23 graus de liberdade e ligações 
mecânicas. Cada perna é atuada por 24 músculos, e a parte superior do corpo é atuada 
por 6 músculos (figura 3.1). Para definir a posição e a orientação da pélvis é usado um 
sistema de coordenadas generalizadas, relativo à estrutura de inércia de referência fixa 
ao solo. Os restantes nove segmentos ramificam-se em cadeia, aberta, a partir da pélvis. 
A cabeça, os braços, e o torso (HAT – do inglês: head, arms and torso) são 
representados como um simples corpo rígido. Devido ao facto do modelo não ser 
rigidamente ligado ao solo, não pode ser usado para simular uma ampla gama de 
atividades nas quais os pés fazem contato e descolam do chão; a interação dos pés com 
o solo é simulada por uma série de molas e amortecedores. Na figura 3.2 exemplifica-se 
uma simplificação utilizada para simular a articulação do joelho. 
 
 
Figura 3.2 – Ilustração de um mecanismo de dobradiça semelhante ao considerado no modelo. 
 
O modelo das articulações usado também é descrito, embora seja interessante fazer 
somente referência às articulações dos joelhos que são modeladas como sendo 
dobradiças (similar à figura 3.2) com um grau de liberdade. A direção do eixo de 
rotação do joelho foi determinada pela recolha de dados de cinemática em indivíduos, 
pela flexão e extensão dos seus joelhos. Quando o modelo está na configuração de 
referência, o eixo da articulação do joelho da perna direita está inclinado 4,6˚ no sentido 
posterior, 2,3˚ no sentido distal, e é assumido que passa através da eminência tibial 
localizada nos côndilos medial e lateral. 
Para reproduzir a patela de forma relativamente fiável, mediram-se, em indivíduos, 
os valores do braço efetivo do momento exercido pelos quadríceps. 
Contudo, para o estudo realizado no artigo Anderson & Pandy (1998) será mais 
relevante fazer referência à geometria do fémur distal, da tíbia proximal, e da patela, 
cujos parâmetros foram baseados em dados de joelhos de tamanho médio de cadáveres. 
A superfície de contato do fémur e da tíbia foi assumida como deformável, enquanto os 
últimos como sendo rígidos. A compressibilidade das superfícies articulares foi 
adaptada de medições realizadas em cadáveres. Utilizaram-se catorze elementos 
elásticos para descrever o comportamento geométrico e mecânico dos ligamentos do 
joelho e da articulação. O LCA e LCP foram representados, cada um, por um feixe 
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posterior e anterior. O LCM foi representado em duas camadas: uma superficial 
composta por três feixes, e uma camada profunda composta por dois feixes. O LCM, 
LFP e as estruturas ântero-laterais são representados, cada uma, por um feixe, quanto a 
capsula posterior foi representada por dois, um medial e outro lateral. As propriedades 
elásticas de cada feixe estão descritas na função não-linear em Anderson & Pandy 
(1998) e são ajustadas de modo a conseguir-se medir o relaxamento da articulação 
tibiofemoral obtida por experimentação em cadáveres. A contribuição em termos de 
esforços do LFP é modelada através de um simples elemento elástico, que é colocado 
no joelho do modelo como pode ser observado na figura 3.3. 
 
 
Figura 3.3 – Representação dos ligamentos da articulação tibiofemoral modelada por catorze 
feixes elásticos. [Anderson & Pandy (1998)] 
 
O modelo dos músculos, como citado anteriormente, apresenta-se de forma 
semelhante ao do Anderson & Pandy (1998), mas no entanto, para além da redução do 
número dos mesmos, restringindo somente aos diretamente relacionados com a 
articulação do joelho, Shelburne et al. (2005) apresenta um modelo com algumas 
diferenças, englobando os vastos, isquiotibiais e gastrocnémios num só elemento. 
 
Resultados 
 
Os resultados do estudo de Shelburne et al. (2005) são apresentados graficamente, e 
mostram o registo contínuo de uma série de forças e momentos, importantes na 
compreensão do papel de cada elemento anatómico relevante, na estabilidade e 
mobilidade da articulação do joelho. 
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Na figura 3.4 mostram-se alguns registos obtidos sobre a força e momento na 
articulação. Nesta figura, as siglas (em inglês) no topo marcam a progressão temporal 
dos eventos durante o ciclo de marcha. As linhas tracejadas e cinzentas mostram as 
forças atuando nos compartimentos medial e lateral do joelho, respetivamente. O 
momento adutor externo foi definido como o momento produzido pela reação com o 
solo sobre o centro do joelho no plano frontal. [Shelburne et al., 2005] 
 
 
Figura 3.4 – (A) Força total entre a patela e o fémur durante a marcha normal. (B) Carga total 
da articulação tibiofemoral calculada para a fase de postura na marcha normal. As linhas 
tracejadas e cinzentas mostram as forças atuando nos compartimentos medial e lateral do 
joelho, respetivamente; (C) O momento adutor externo aplicado sobre o joelho durante a fase 
de postura da marcha normal. 
 
Como se pode observar na figura 3.4, as forças de contacto patelofemoral e 
tibiofemoral apresentam um pico máximo a aproximadamente 20% do tempo do ciclo 
de marcha, isto é, nos mesmos instantes de tempo em que o momento adutor externo 
apresenta o seu pico máximo. De realçar que a força tibiofemoral apresenta um valor 
elevado a aproximadamente meio tempo do ciclo de marcha, novamente, quando o 
momento adutor externo apresenta valores máximos. 
Através da figura 3.4(b) é possível se verificar que o centro de pressões no joelho 
está concentrado no seu lado medial . 
Os mesmos autores apresentam ainda registos do momento abdutor produzido pelos 
músculos e ligamentos abrangendo o joelho. O momento abdutor é o momento 
necessário para resistir ao momento adutor externo que atua no joelho. As forças 
transmitidas para os ligamentos cruzados, para ligamentos colaterais e para a capsula 
Projeto de um mecanismo para simular o movimento da articulação de um joelho cadavérico 
20 
 
posterior do joelho durante a marcha normal. O LCA suporta valores maiores de forças: 
pico de força transmitido para o LCA foi por volta de 1,5 do peso corporal durante a 
fase de início da elevação da perna oposta. Na figura 3.5 mostram-se dois gráficos sobre 
estes registos [Shelburne et al., 2005] 
 
   
Figura 3.5 – (À esquerda) O momento abdutor produzido pelos músculos e ligamentos 
abrangendo o joelho. (À direita) As forças transmitidas para os ligamentos cruzados, para 
ligamentos colaterais e para a capsula posterior do joelho durante a marcha normal. [Shelburne 
et al., 2005] 
 
Através da figura 3.5 (esquerda), se pode concluir que os elementos mais relevantes 
na resistência ao momento adutor externo são os quadríceps, durante o início de 
elevação da perna oposta, e os gastrocnémios, aquando do início de contacto da perna 
oposta. Este padrão de picos máximos pode ser facilmente associado ao padrão das 
força tibiofemoral, uma vez que estes picos máximos ocorrem para os mesmos instantes 
de tempo. 
Na figura 3.5 (direita) pode verificar-se que o elemento que suporta a maior 
quantidade de forças transmitidas é o LCA, no início da elevação da perna oposta, 
enquanto o LCP apresenta valores mais elevados na fase anterior a esta e anterior ao 
início de contacto da perna oposta, Contudo, estes valores são relativamente baixos, 
quando comparados com os do LCA. O LCM apresenta valores muito baixos na 
resistência às forças, não sendo muito relevante o seu papel neste sentido. 
Também as forças de corte que atuam na parte inferior da perna foram registados 
pelos mesmos autores e estão apresentadas na figura 3.6. Nesta figura a força de corte 
total é devida à força aplicada pelos músculos, reações com o solo, e forças de contacto 
da articulação. As forças de corte anteriores tendiam para transladar a perna 
anteriormente; as forças de corte posteriores tendiam para transladar a perna 
posteriormente. Os Hams aplicam sempre uma força de corte posterior para a perna 
porque a linha de ação da reação resultante passou através do joelho como indica o 
diagrama mostrado por acima do gráfico. 
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Figura 3.6 – As forças de corte atuando na parte inferior da perna. A região sombreada mostra 
a força de corte total suportada pelo ligamento do modelo. [Shelburne et al., 2005] 
 
Finalmente mostram-se na tabela 3.1 os valores máximos das forças e momentos 
dos diversos ligamentos do modelo que foram registadas durante a marcha normal. 
 
Tabela 3.1 – Valores máximos das forças e momentos dos diversos ligamentos e músculos 
do modelo durante a marcha normal. (Valores e observações retirados de Shelburne et al., 
2005) 
 Elemento 
Valores 
máximos 
Observações 
Força 
Patelofemoral 12,51 NKg
-1
 
Ocorre durante a máxima força exercida 
pelos quadríceps durante o CTO 
Tibiofemoral - 
Máximos coincidentes com os das forças 
desenvolvidas pelos quadríceps e 
gastrocnémios 
LCL 167 N Padrão similar ao obtido no momento adutor 
externo; Possui um importante papel para 
resistir ao momento adutor 
LPF 15 N 
LCA 303 N (<1,5 pc) 
Corresponde a 13% da força associada à 
tensão de rotura do ligamento; A força é 
baixa após a postura porque a componente 
exterior da reação com o solo é igual à soma 
das forças de corte anterior produzidas pela 
força de contacto do tendão patelar, 
gastrocnémios e tibiofemoral ao mesmo 
tempo. 
Momento 
abdutor 
Quadríceps - Máximo durante o CTO 
Gastrocnémios - Máximo durante o CHS 
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Observando os resultados da figura 3.5 (esquerda) também se pode aferir que os 
ligamentos LCP possuem um importante papel na resistência ao momento abdutor no 
instante logo a seguir à HS e durante a meia postura. 
Em relação às forças de corte criadas pelo tendão patelar, músculos e reação com o 
solo, a primeira é elevada durante postura porque a força dos quadríceps também era 
elevada neste mesmo instante e porque a linha de ação do tendão patelar era inclinado 
anteriormente relativamente ao eixo longo da tíbia. 
 
3.2 Estudo dos deslocamentos e movimentos dos diversos 
componentes da articulação do joelho 
 
O segundo caso em análise associado ao tema a tratar é o trabalho desenvolvido por 
Mesfar et al. (2005), no qual os autores fazem uma análise biomecânica da articulação 
do joelho, detalhando a articulação tibiofemoral e a patelofemoral, através da aplicação 
de três diferentes forças em termos de intensidade, que simulam ação dos quadríceps na 
articulação do joelho. 
O estudo é realizado com o fim de analisar, utilizando o método dos elementos 
finitos, as forças e deslocamentos exercidos nas articulações tibiofemoral e 
patelofemoral, uma vez que esta última é frequentemente a causa de dores na parte 
anterior do joelho relacionada com distúrbios durante o rastreamento, instabilidade e 
síndrome de pressão excessiva. A pressão de contato excessiva pode ser a causa de dor 
patelofemoral, conduzindo à degeneração da cartilagem articular.  
 
Métodos de análise 
 
O modelo de elementos finitos apresentado consiste em três estruturas ósseas (tíbia, 
fémur e patela) e as suas camadas de cartilagem articular, meniscos, os seis principais 
ligamentos (LCL/LCM, LCA/LCP, e LPFM/LPFL), o tendão patelar, e os vetores em 
representação do músculo quadríceps (divido em três componentes VL/RF-VIM/VMO) 
(figura 3.7). 
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Figura 3.7 – Modelos da articulação do joelho em elementos finitos mostrando as camadas de 
cartilagem, os meniscos, os ligamentos, o tendão patelar e os músculos dos quadríceps. As 
estruturas ósseas são mostradas somente pelos seus nós primários. As componentes dos 
quadríceps consideradas são, o VMO, o RF, o VIM, e o VL. [Mesfar et al., 2005]. 
 
A modelação utilizada neste estudo está exposta na tabela 3.2. 
 
Tabela 3.2 – Descrição da modelação utilizada no estudo de Mesfar et al. (2005). 
Elementos Descrição 
Estruturas ósseas 
Corpos rígidos (elevada rigidez quando comparada com os tecidos da 
articulação). 
Meniscos 
Compósitos não-homogéneos reforçados por fibras colágenas radiais 
e circunferências. Materiais isotrópicos (Módulo de Elasticidade = 10 
MPa; ν = 0.45; Módulo de Elasticidade = 15 MPa nos extremos  
~5 mm de comprimento). 
Ligamentos 
Elementos uniaxiais e com diferentes valores de pré-deformação 
(pretensão). Materiais não-lineares (não compressão). 
LPFM  4 elementos; LPFM  3 elementos; TP  9 elementos. 
Cartilagem de tíbia, 
fémur e patela 
Material homogéneo e isotrópico (Módulo de Elasticidade = 12 MPa; 
ν = 0.45). 
Articulação 
cartilagem-cartilagem 
(tibiofemoral e 
patelofemoral) e 
cartilagem-menisco 
(tibiofemoral em 
ambas as superfícies 
distal e proximal) 
Algoritmo de contato duro de elevado deslocamento e baixo atrito 
não permitindo penetração. 
LCA, LCP, LCL, 
LCM, TP, LPFM e 
LPFL 
Áreas da seção transversal (respetivamente): 42, 60, 18, 25, 99, 42.7, 
28.5 mm
2
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Para simular a situação estática e com ângulo de flexão nulo, o fémur é fixo, 
enquanto a tíbia e a patela estão completamente livres. A referência da articulação em 
extensão total é inicialmente estabilizada sob pré-deformações dos ligamentos e forças 
do quadríceps. As componentes do quadríceps são cada um simulado por um elemento 
com relações carga-deslocamento pré-definidos com força constante em todos os 
deslocamentos. Para avaliar a influência das mudanças da magnitude da força dos 
quadríceps na resposta, são considerados 3 valores diferentes: 3 N, 137 N e 411 N. 
Devido ao facto da presença de rotações finitas na tíbia e na patela, o movimento 3-
D destes corpos é caracterizado por um sistema de coordenadas próprio da articulação. 
As rotações são definidas sobre o seu sistema local de coordenadas. A configuração da 
patela e da tíbia em cada instante de carregamento é, por isso, definido por três 
translações ao longo dos eixos globais e três ângulos de Euler. A análise elastoestática 
não-linear é realizada usando o programa de elementos finitos ABAQUS (versão 6.3). 
Para validar a malha de elementos finitos, bem como a sua influência nas previsões, é 
realizado um estudo prévio com três níveis de refinamento da malha, com uma força de 
quadríceps de 137 N. O número total de 8 nós por elemento sólido nas superfícies 
articulares variaram no estudo de 879 a 1222 e mais que 2440. 
 
Resultados 
 
Os resultados estudo apresentam-se sob a forma gráfica e mostram o valor das 
translações e rotações, bem como das tensões e forças aplicadas nos ligamentos mais 
relevantes da articulação do joelho. 
Nas figuras 3.8 a 3.10 mostram-se os gráficos obtidos para as relações tensões-
deformações para os diferentes ligamentos para cargas crescentes e os deslocamentos 
obtidos para a patela e para a tíbia em função do ângulo de flexão. 
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Figura 3.8 – Curvas tensão-deformação para vários ligamentos usados no modelo e para o 
tendão patelar. LCA: Ligamento cruzado anterior; LCL: Ligamento colateral lateral; LCM: 
Ligamento colateral medial, aLCM/pLCP: feixes anterior/posterior do ligamento cruzado 
posterior; LPFM/LPFL: ligamentos patelofemorais medial/lateral. [Mesfar et al., 2005] 
 
Na figura 3.8 pode observar-se que o tendão patelar e os ligamentos apresentam 
uma ótima elasticidade, sendo que o primeiro possui a menor e, ao mesmo tempo, uma 
maior rigidez. 
 
 
Figura 3.9 – Deslocamentos da patela (translações no eixo da esquerda e rotações no eixo da 
direita) com uma carga dos quadríceps de 411 N para diferentes ângulos de flexão. As 
translações estão nas direções do sistema anatómico global: medial-lateral (M-L), anterior-
posterior (A-P), e proximal-distal (P-D). As rotações são extensão-flexão (Ext-flex), rotações 
medial-lateral e inclinações medial-lateral definidas pelos ângulos de Euler. [Mesfar et al., 2005] 
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No gráfico da figura 3.9 pode observar-se que a patela se desloca, em relação ao 
sistema anatómico global, segundo todos os eixos, sendo as translações mais 
significantes, a distal e a posterior (ambas de valor aproximadamente igual 40 mm). A 
rotação mais significativa da patela é a flexão, atingindo valores entre os 50 e os 90˚. 
 
 
Figura 3.10 – Deslocamentos da tíbia (translações no eixo da esquerda e rotações no eixo da 
direita) com uma carga dos quadríceps de 411 N para diferentes ângulos de flexão. As três 
translações globais da tíbia são: medial-lateral (M-L), anterior-posterior (A-P), e proximal-distal 
(P-D). As rotações são Abdução-Adução (Ext-flex) e interna-externa (I-E) definidas pelos 
ângulos de Euler no sistema global. [Mesfar et al., 2005] 
 
Como observado na figura 3.10, a tíbia transladou no sentido medial, proximal e 
posterior, e rodou interiormente e no sentido da adução. 
Os resultados dos gráficos estão resumidos na tabela 3.3. 
 
Tabela 3.3 – Valores das translações e rotações sofridos pela patela e pela tíbia. As siglas L, 
P, A, F e E referem-se às translações lateral, proximal e anterior, e à flexão e rotação exterior. 
(Dados retirados de Mesfar et al. (2005)) 
 
Força do 
Quadríceps [N] 
Translações [mm] Rotações [˚] 
Lat/Med Prox/Dist Ant/Post Flex/Ext Ext/Int 
Deslocamento 
patelar 
3 L ~ 0,2 P ~ 0 
 
F ~ -3 
 137 L ~ 3 P ~ 2,8 F ~ 3,1 
411 L ~ 4 P ~ 4,2 F ~ 4 
Deslocamento 
tibial 
3 
 
P ~ 0,15 A ~ 0,6 
 
E ~ 2 
137 P ~ 0,5 A ~ 1,9 E ~ 3 
411 P ~ 0,8 A ~ 3,7 E ~ 7 
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Os resultados das diversas forças calculadas, para os ligamentos e para o tendão 
patelar, estão seguidamente expostos, nas figuras 3.11 e 3.12. 
 
 
Figura 3.11 – Forças calculadas numericamente nos diversos ligamentos da articulação em 
diferentes ângulos de flexão para FQ= 3, 137 e 411 N. As forças dos ligamentos cruzados a 0˚ 
e 90˚ são também demonstradas para os casos nos quais o momento extensor é resistido pela 
força de restrição localizadas ou a 20 ou a 30 cm no sentido distal da articulação. [Mesfar et al., 
2005] 
 
 
Figura 3.12 – Forças calculadas numericamente no tendão patelar para diferentes ângulos de 
flexão com FQ= 3, 137 e 411 N. [Mesfar et al., 2005] 
 
Em completa extensão, o LCA suportou elevadas forças (ligeiramente acima dos 
200 N) mas, no entanto, o tendão patelar é que suportou a maioria das forças exercidas 
pelos quadríceps. Ambas as forças do tendão patelar e do LCA, contudo, diminuíram 
substancialmente com a flexão da articulação. Pelo contrário, o papel mecânico do LCP 
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inicia a ângulos maiores de flexão, atingido ~ 7, 13 e 20 N com as forças dos quadríceps 
de 3, 137 e 411 N, respetivamente. Para todas as forças dos quadríceps, os ligamentos 
LPFM e LPFL, suportaram baixas cargas em total extensão, as quais desapareceram 
com a flexão da articulação. As forças no LCM e LCL mantêm-se ligeiramente baixas 
(< 40 N) para todos os ângulos de flexão da articulação, subindo levemente as deste 
último com a flexão, enquanto a anterior diminuiu levemente com a flexão e para forças 
de quadríceps menores. A força patelofemoral total aumentou tanto com ângulo de 
flexão como com a força dos quadríceps. A força tibiofemoral total aumentou com a 
força dos quadríceps, mas diminuiu com o ângulo de flexão. Para o caso passivo (FQ=3 
N), contrariamente, a força de contato aumentou com a flexão do joelho; isto é, a força 
de contato aumentou de 62 N em total extensão para 98 N em flexão com um ângulo de 
90˚. A força de contato tibiofemoral alterou a sua orientação de axial, em extensão 
completa, para anterior-posterior, com um ângulo de flexão de 90˚. O compartimento 
lateral no contato tibiofemoral acarreta, para todos os ângulos de flexão, uma proporção 
mais elevada do carregamento total do que acarreta o compartimento medial. 
O momento extensor resistente da articulação aumentou significativamente com 
maiores valores de FQ, mas diminuiu com o ângulo de flexão. A articulação passiva 
ofereceu uma resistência menor, sendo menor que 0,4 Nm em flexão completa. Na 
figura 3.13 mostra-se a força de contacto total, patelofemoral, e os seus componentes 
em função do ângulo de flexão da articulação. 
 
 
Figura 3.13 – Força de contacto total, patelofemoral, e os seus componentes nas diferentes 
direções anatómicas em função do ângulo de flexão da articulação com FQ= 137 e 411 N. 
[Mesfar et al., 2005] 
 
Na figura 3.14 representa-se graficamente Força de contacto total, tibiofemoral, e 
suas componentes nas diferentes direções anatómicas em função do ângulo de flexão da 
articulação. 
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Figura 3.14 – Força de contacto total, tibiofemoral, e suas componentes nas diferentes direções 
anatómicas em função do ângulo de flexão da articulação com FQ= 3, 137 e 411 N. A 
componentes lateral-medial é inferior a 40 N e é mostrada separadamente. [Mesfar et al., 2005] 
 
Estes resultados confirmam a importância das forças dos quadríceps das condições 
fronteira na cinemática e na distribuição de carga na articulação durante a flexão do 
joelho. 
 
3.3 Simulador do joelho de Kansas 
 
No contexto deste projeto será importante fazer referência a projetos já 
desenvolvidos de simuladores da articulação do joelho, destacando-se os projetos 
descritos em Zachman et al. (1978) e em Guess & Maletsky (2005), tratando-se este 
segundo de um simulador mais avançado e fiável do ponto de vista tecnológico, 
conseguindo simular de forma mais próxima a cinemática real da articulação do joelho. 
A importância de se referir a estes projetos reside no facto do simulador a projetar 
poder vir a conter componentes semelhantes a alguns utilizados nestes simuladores, 
como é o caso do atuador que realizará o papel dos quadríceps na ativação muscular do 
movimento do joelho, ou dos atuadores que irão realizar o papel dos movimentos de 
rotação e translação da perna cadavérica. 
Ambos os simuladores são apresentados nas figuras 3.15(a) e 3.15(b). 
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Figura 3.15 – Pudue Knee Simulator (a) e Kansas Knee Simulator (b). ([Zachman et al., 1978]; 
[Guess & Maletsky, 2005], respetivamente)  
 
Estes simuladores dinâmicos do joelho (Pudue Knee Simulator: Mark II, figura 
3.15(a) e Kansas Knee Simulator, figura 3.15(b)) têm como função reproduzirem as 
forças, momentos e movimentos estimados de ambas as articulações, patelo-femoral e 
tibiofemoral, durante atividades dinâmicas. Estas máquinas são usadas para validar o 
papel de restrição, no plano sagital, do LCA durante a marcha e a subida de escadas, a 
influência do ângulo Q [Mizuno et al., 2000] na cinemática do joelho durante o 
movimento de agachamento, e o efeito do LCP na cinemática patelo-femoral e 
tibiofemoral durante um agachamento. Assim, um simulador dinâmico do joelho tem 
sido usado para comparar a cinemática da articulação de próteses móveis de rotação 
implantadas e implantes fixados aos joelhos cadavéricos intatos originais. [Guess & 
Maletsky, 2005] 
O KKS foi projetado com base no modelo do joelho plástico de Paviovic et al. 
(1994), que programou uma máquina para simular a marcha. As forças estimadas dos 
músculos foram aplicadas para simular a atuação dos quadríceps e isquiotibiais, sendo a 
anca e o tornozelo iterativamente movidos até ao ângulo desejado e as posições 
espaciais relativas foram atingidas. Foram utilizados também dados, de McLean & 
Ahmed (1993), relativos à flexão do joelho, reações verticais com o solo e 
anterior/posterior, e a localização do centro de pressão no pé para calcular as variáveis 
necessárias para os atuadores da máquina. O esforço, constante, usado na anca foi de 
100 N na direção vertical, sendo o valor exercido pelos isquiotibiais, também constante, 
de 150 N, semelhante ao assumido pelo simulador de John Hopkins. O ângulo de flexão 
foi, então, controlado através de um quadríceps simulado por um atuador linear com 
velocidade de 0,5 mm/s. As variáveis requeridas para produzir as cargas no joelho 
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desejadas, no plano sagital foram previstas através do modelo computacional 
bidimensional do simulador do joelho Purdue: Mark II. [Guess & Maletsky, 2005] 
O KKS consiste num simulador de cinco eixos dinâmicos desenhado para 
reproduzir o carregamento de atividades ambulatórias usando joelhos cadavéricos ou 
próteses do joelho totais, sendo que cada eixo é atuado por um cilindro hidráulico e 
controlado por servo-válvulas. Tanto a posição como a força são medidas em cada eixo 
deixando por controlar ou a posição, ou a carga. A máquina inclui um fémur e uma tíbia 
que são independentemente fletidos e são respetivamente ligados à articulação de anca e 
à do tornozelo. As cargas resultantes e movimentos do joelho são reações às forças 
aplicadas na anca e tornozelo simulados, bem como dos quadríceps simulados. Em 
geral, os quadríceps simulados são usados para controlar a flexão na anca e os restantes 
quatro atuadores operam em controlo de carga para aplicarem cargas dinâmicas na anca 
e tornozelo. [Guess & Maletsky, 2005] 
O modelo computacional tridimensional do KKS foi desenvolvido em 
MSC.ADAMS (MSC Software Corporation, Santa Ana, CA), que formula e resolve as 
equações dinâmicas do movimento para o sistema dado de restrições que inclui 
parâmetros de corpos rígidos aglomerados, vetores de forças, binários, articulações, 
molas, fricção e contatos. [Guess & Maletsky, 2005] 
O modelo do KKS (figura 3.16) foi criado para fornecer uma plataforma 
computacional que produza o movimento e cargas dos atuadores hidráulicos, massas e 
inércia da máquina. 
 
 
Figura 3.16 – Modelo Computacional do KKS com o joelho análogo e eixos controláveis. 
[Guess & Maletsky, 2005] 
 
Para replicar a linha de ação adequada dos cinco atuadores hidráulicos modelaram-
se as estruturas básicas tridimensionais da máquina: quatro articulações de revolução e 
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três articulações translacionais, que descrevem os graus de liberdade do KKS e os 
elementos do vetor de forças representam as forças geradas pelos cinco atuadores. As 
propriedades de massa dos corpos rígidos foram obtidas por medições empíricas de 
componentes montadas no simulador. [Guess & Maletsky, 2005] 
Para verificação das forças geradas pelos atuadores no modelo do KKS e da 
transmissão destas forças para a articulação do joelho, foi criado um joelho mecânico 
análogo (figura 3.17). Assim, este joelho foi instrumentado com transdutores de força 
para se medirem as forças de compressão e posteriores na articulação tibiofemoral 
simulada. [Guess & Maletsky, 2003] 
 
 
Figura 3.17 – Vista explodida do joelho análogo. [Guess & Maletsky, 2003] 
 
O joelho análogo inclui duas superfícies de rotação para acomodar as cargas 
aplicadas pelo atuador dos quadríceps. Um cabo de Kevlar amplo (~ 25.4 mm) é atado 
ao atuador dos quadríceps e envolto em redor da parte anterior da roldana superior e da 
parte posterior da roldana inferior, ligando a uma célula de carga na parte distal da tíbia 
do KKS. No modelo, o cabo de Kevlar foi representado como uma série de molas de 
rigidez não-linear incorporadas com pequenas esferas. Os contatos tridimensionais entre 
as esferas e o cilindro exterior da roldana simulam o enrolamento em torno da superfície 
da roldana. [Guess & Maletsky, 2003] 
A geração do perfil de controlo e a sua verificação, bem como as especificações da 
verificação do modelo encontram-se em Guess & Maletsky (2005), apresentando-se 
seguidamente. Apenas os dados dos testes de verificação são apresentados na tabela 3.4. 
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Tabela 3.4 – Testes de verificação (dados traduzidos de Guess & Maletsky (2003)). 
Eixo 
Quadríceps 
(ângulo de 
flexão da 
anca) 
Vertical Ad/Ab 
Binário 
vertical 
Flexão do 
tornozelo 
Modo de 
controlo 
Posição 
(graus) 
Força (N) Força (N) 
Binário 
(N.mm) 
Força (N) 
Agachamento 
23 13 @ 0.1 
Hz 
200 0 0 0 
Relaxamento 
1, 2, 3 
10, 23, 36 44.5 
0 44.5 @ 
0.05 Hz 
0 0 
Relaxamento 
4, 5, 6 
10, 23, 46 44.5 0 
0 6778 @ 
0.05 Hz 
0 
 
Na figura 3.18 mostram-se comparações entre os valores das cargas previstas e os 
valores medidos pelos autores do trabalho. 
 
 
Figura 3.18 – Carga prevista ( - - -) e medida (-----) num ciclo de perfil de agachamento na 
posição do sensor de compressão axial medial (a), compressão axial lateral (b), posterior 
medial (c), e posterior lateral (d). [Guess & Maletsky, 2003] 
 
Nas tabelas 3.5 e 3.6 mostram-se algumas variáveis estatísticas e desvios 
verificados nas medições efetuadas por Guess & Matelsky (2005). 
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Tabela 3.5 – Erros quadráticos médios [N] para os diferentes testes. (valores referenciados 
em Guess & Matelsky (2005)) 
 
Compressão 
axial medial 
Compressão 
axial lateral 
Medial - 
Posterior 
Lateral – 
Posterior 
 
Agachamento 49 44 71 28 - 
Perfil de 
marcha 
154 107 35 41 - 
Carga dos 
quadríceps 
- - - - 119 
 
Tabela 3.6 – Diferenças em valores [N] medidos e previstos durante um ciclo de teste. 
(valores referenciados em Guess & Matelsky (2005)) 
Carga máxima 
no 
agachamento 
-4 (0,2%) 2 (0,1%) 69 (13,3%) 59 (11,5%) 
Pico de carga 
de compressão 
axial no perfil 
de marcha 
241 (15.8%) 80 (7,4%) 37 (12,8%) 61 (25,8%) 
 
Na figura 3.19 pode está exposto o gráfico com os resultados da carga medida e 
prevista no eixo dos quadríceps com a força medida no eixo vertical para o teste de 
verificação dos agachamentos. 
 
 
Figura 3.19 - Carga medida ( ) e prevista ( ) no eixo dos quadríceps com a força medida 
no eixo de carga vertical ( ) para o teste de verificação dos agachamentos. A máxima 
extensão da anca ocorre aos 2.5 s e a máxima flexão aos 7.5 s. [Guess & Matelsky, 2005] 
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Os testes de relaxação foram usados para confirmar a habilidade do modelo de 
prever o carregamento do joelho produzido pelos eixos fora do plano. 
 
 
Figura 3.20 – Erro quadrático médio num ciclo, entre a carga medida e prevista no joelho 
análogo ao longo do erro quadrático médio da força prevista e medida no eixo dos quadríceps 
para todos os testes de verificação. [Guess & Matelsky, 2005] 
 
O modelo KKS com o joelho análogo prevê razoavelmente as forças requeridas dos 
quadríceps para produzir a flexão da anca desejada para os testes de verificação. O erro 
quadrático médio dos quadríceps foi menor que 41 N para todos os testes de 
relaxamento e de 151 N para um ciclo que varia de aproximadamente 650 a 2900 N, e 
acredita-se que a maior parte deste erro se deve à variação da força do simulador no 
carregamento do eixo vertical (figura 3.19). 
O erro quadrático médio dos quadríceps aumenta com a força aplicada no eixo 
vertical. O modelo sobrestima a força dos quadríceps requerida para manter o ângulo de 
flexão desejado durante a fase de postura na marcha e como um resultado produziu 
perfis de controlo que sobrestimam a carga axial da tíbia. Durante a fase de postura, a 
força no eixo vertical excedeu os 900 N (comparando com a constante 200 N para os 
agachamentos e 44.5 N para os testes de relaxação). Acredita-se que as forças não-
modeladas, possivelmente resultantes do enrolamento das tubagens do circuito 
hidráulico, ou a fricção não-modelada no mecanismo de roldanas, levaram o modelo a 
sobre prever a força dos quadríceps quando o carregamento vertical mais elevado. 
Em ambos os testes de perfil de marcha e relaxação, os momentos de 
adução/abdução previstos no joelho para a carga medial/lateral no tornozelo foram mais 
elevados que os medidos. Assim, foi medido um movimento maior no tornozelo durante 
os testes que incluíram as forças medial/lateral deste último, em relação ao movimento 
previsto. Com a exceção dos contatos deformáveis simulando as células de carga no 
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joelho análogo, as componentes e assemblagens do modelo computacional são 
perfeitamente rígidas. Embora pequenas, houve concordâncias nas assemblagens e 
conexões do KKS e do joelho análogo. Acredita-se que a concordância não-modelada 
no plano frontal conta para alguns dos erros vistos entre a compressão axial da tíbia 
medida e prevista. 
A capacidade de traduzir a rede de carga do joelho tridimensional estimada em 
variáveis de entrada para reprodução da carga é uma capacidade desejada do KKS. Para 
atingir este objetivo, foi desenvolvido um modelo computacional e construído um 
joelho análogo instrumentado. Foi demonstrada e geração das variáveis de entrada para 
produzir a carga para um perfil tridimensional de marcha no joelho análogo. Em adição, 
os parâmetros do modelo que são importantes para atingir a reprodução da carga da 
articulação foi identificada.  
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4. Movimentos e graus de liberdade do joelho 
 
4.1 Mecanismos de lesão na articulação do joelho 
 
Em diversas atividades do dia-a-dia, tanto durante a prática de desporto, ou em 
situações mais comuns como correr, subir escadas ou caminhar, a articulação do joelho 
está sempre sujeita a um conjunto de solicitações que provocam a sua instabilidade, 
levando a algumas situações de risco para os elementos que contribuem para a 
estabilidade da articulação, como os músculos, ossos e ligamentos. 
Desta forma, será importante compreender em maior pormenor como funciona a 
articulação do joelho e em que consiste, tanto em termos físicos e geométricos, como 
em termos de propriedades mecânicas das diversas partes que a constituem. Será ainda 
realizado um estudo dos graus de liberdades permitidos, por forma a compreender-se 
melhor os mecanismos que levam a que se atingem situações limite de utilização, 
conduzindo à ocorrência de lesões. Este capítulo será, portanto, dedicado à compreensão 
destes conceitos associados ao mecanismo complexo que é a articulação do joelho. 
Assim, para facilitar a compreensão deste mecanismo, comece-se por analisar 
situações do nosso quotidiano, as quais sujeitam a articulação do joelho a uma enorme 
instabilidade, por vezes conduzindo a lesões graves, principalmente no ligamento 
cruzado anterior, o que tem como consequência a degradação da cartilagem meniscal e 
articular. 
Segundo Krosshaug et al. (2006), as lesões no LCA no futebol e no andebol podem 
ser prevenidas através de programas de treino, ficando-se no controlo do joelho, 
balanço, técnica e resistência. No entanto, a caracterização dos mecanismos de lesão é 
um assunto ainda muito pouco compreendido e repleto de controvérsia no que diz 
respeito aos padrões de carga envolvidos. Os dados e compreensão dos mecanismos de 
lesão podem ser obtidos através de diversas aproximações, incluindo pesquisas de 
atletas lesionados, análise de movimento em laboratórios, estudos em cadáveres ou 
simulações matemáticas [Krosshaug & Bahr, 2004]. Contudo, com a exceção de raros 
incidentes durante experiências e pesquisas biomecânicas, a única aproximação que tem 
o potencial para registar a cinemática de uma situação de lesão real é a análise de vídeos 
de lesões. Além da informação direta ganha, isto é, os ângulos de flexão, a análise dos 
vídeos é essencial para se verificarem as simulações realizadas, sejam elas matemáticas, 
em cadáveres ou in vivo. 
Em Krosshaug et al. (2006), os autores afirmam que a fiabilidade das estimativas 
visuais era pobre mesmo entre investigadores experientes. A flexão do joelho foi 
estimada em 19˚ em média, e a variabilidade entre os analistas era considerável. Estes 
resultados pobres devem ser, parcialmente, atribuídos à dificuldade de interpretação do 
comportamento dos segmentos e do acesso aos ângulos das articulações em três planos. 
Além do mais, a simples inspeção visual aproximada não pode produzir estimativas 
contínuas dos ângulos das articulações e posições, os quais são necessários para uma 
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análise biomecânica detalhada dos mecanismos de lesão, isto é, historiais de ângulo da 
articulação – tempo, velocidade e aceleração. 
O trabalho descrito em Krosshaug et al. (2006) utilizou o método utilizado pelos 
mesmos autores em 2005, através do registo de vídeo com câmaras não calibradas de 
três situações diferentes de lesão no LCA, no basquetebol, andebol e ski, das quais 
apenas se irá falar com mais atenção das duas primeiras. Os métodos e materiais 
utilizados no referido trabalho estão descritos em Krosshaug et al. (2006). 
Os vídeos do basquetebol e andebol, registados com quatro e três câmaras 
diferentes, respetivamente, mostram uma situação onde um jogador masculino se 
lesiona no LCA do joelho direito aquando da aterragem sobre uma respetiva perna, e 
uma atleta de andebol que sofre uma lesão resultante de um movimento realizado 
durante um jogo. (figuras 4.1 e 4.2, respetivamente) 
 
 
Figura 4.1 – Registo de vídeo das quatro câmaras, da situação de lesão no basquetebol, 50 ms 
após o contacto inicial com o solo. Os quatro painéis mostram o modelo do esqueleto 
personalizado e o corte do modelo sobreposto e registado com a imagem de fundo das 
câmaras 1-4. [Krosshaug et al., 2006] 
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Figura 4.2 – Registo de imagens das três câmaras na situação de lesão do LCA na atleta de 
andebol, 140 ms após contacto inicial com o solo. As três imagens mostram o modelo 
esquelético personalizado e do modelo do campo de andebol. A quarta imagem mostra o 
modelo esquelético numa vista alternativa, criada em Poser. [Krosshaug et al., 2006] 
 
Na tabela 4.1 mostram-se os parâmetros utilizados para o registo em vídeo das duas 
situações referidas na figura 4.1 e 4.2. 
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Tabela 4.1 – Parâmetros do registo das imagens dos casos de lesão do LCA do basquetebol 
e andebol. (informação retirada de Krosshaug et al. (2006)) 
 Basquetebol Andebol 
Formato de vídeo DigiBet NTSC* BetaSP PAL* 
Duração do registo (s) 0.8 1 
Área da superfície do atleta 
em relação ao tamanho total 
da imagem 
Câmara 1: 18.8%; 
Câmara 2: 4.7%; 
Câmara 3: 3.8%; 
Câmara 4: 1.2%. 
Câmara 2: 1.2%; 
Câmara 3: 5.6%. 
Ângulo das câmaras (˚) 
Ângulos relativos entre as 
câmaras: 
Câmaras 1 e 2 (ampliação) 
localizadas numa vista frontal 
oblíqua com um angulo 
relativo de 5˚. 
Ângulos relativos entre as 
câmaras 1 e 2, e 1 e 3 de 45 e 
50˚, respetivamente. 
- 1 e 2: 113; 
- 1 e 3: 153; 
- 1 e 4: 100; 
- 2 e 3: 47; 
- 2 e 4: 16; 
- 3 e 4: 57 
*muito boa qualidade, embora estivessem algumas partes desfocadas, o que no caso do andebol levaram à 
dificuldade de acesso à rotação precisa da coxa. 
 
No caso do Basquetebol, examinando a sincronização das sequências de vídeo 
baseadas na apanha da bola e no contacto do pé, pode-se observar que duas das vistas 
das câmaras têm um deslocamento temporal de aproximadamente 1/120 s comparado 
com as outras duas. No entanto, as imagens foram interpoladas entre as estruturas de 
modo a alcançar um conjunto completo de imagens ao mesmo tempo, resultando numa 
taxa de registo efetiva de 120 Hz (50 Hz no caso do andebol) para todas a quatro vistas 
das câmaras. Aproximadamente 15-20 pontos de correspondência foram identificados 
em duas imagens consecutivas por forma a gerar uma imagem interpolada. Estes pontos 
foram escolhidos, tanto no indivíduo lesionado, como nas linhas usadas para a 
calibração da câmara, de modo e otimizar a interpolação e evitar a desfocagem nestes 
sítios específicos. Além dos outros jogadores estarem visíveis, estes não obstruíram, nas 
imagens, o jogador lesionado de forma significante, tal como ocorreu na situação de 
lesão do andebol. Contudo, o pé direito do jogador de basquetebol ficou fora do campo 
de vista da câmara 1. As dimensões do campo de basquetebol, bem como do cesto e do 
encosto, foram baseadas nas normas da NBA e no caso do andebol, as medições das 
linhas de campo e das balizas foram usadas para modelar o espaço envolvente. 
No basquetebol, não estavam disponíveis medições antropométricas, à exceção do 
peso e da massa corporal do indivíduo, enquanto no andebol, estas medições foram 
obtidas da atleta, e os parâmetros dos membros do corpo foram calculados usando uma 
versão modificada [Krosshaug & Bahr, 2005] do Modelo de Yeadon [Yeadon, 1990]. 
No basquetebol, as dimensões dos segmentos foram, contudo, iterativamente ajustadas 
durante o processo de registo, até que finalmente foi determinado o conjunto fixo dos 
parâmetros. O centro de massa dos segmentos foi, então, determinado pelo método de 
de Leva (1996) – em anexo.  
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Devido ao facto da rotação axial da perna ser de difícil acesso, foi distribuída a 
rotação uniformemente entre o tornozelo e a articulação do joelho, usando a orientação 
do pé como referência, em ambos os casos. 
Os resultados do estudo da lesão nos jogadores de basquetebol e andebol estão 
expostos nas figuras 4.3 e 4.4, respetivamente. 
 
 
Figura 4.3 – Sequência temporal do ângulo do joelho (˚), velocidade do centro de massa (m/s), 
e reação com o solo (g) da perna direita do jogador de basquetebol. As duas linhas tracejadas 
verticais referem-se aos tempos de 30 ms (b) e 60 ms (c) após o contacto inicial, 
respetivamente, correspondente ao pico vertical e à força horizontal. [Krosshaug et al., 2006] 
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Figura 4.4 - Sequência temporal do ângulo do joelho (˚), velocidade do centro de massa (m/s), 
e reação com o solo (g) da perna direita da atleta de andebol. As duas linhas tracejadas 
verticais referem-se aos tempos de 40 ms (b) e 100 ms (c) após o contacto inicial, 
respetivamente, correspondente ao pico vertical e à força horizontal. [Krosshaug et al., 2006] 
 
A lesão no jogador de basquetebol ocorreu quando este aterrou na sua perna direita 
depois de ter recebido a bola no ar enquanto se dirigia para o cesto, enquanto no 
andebol, a atleta lesiona-se aquando da realização de um passe lateral de mudança de 
direção da direita para a esquerda num chão artificial. 
No basquetebol, o período antes do contato inicial com o solo foi a fase de salto, 
embora o ante pé tocasse no solo suavemente durante os primeiros instantes do registo. 
Como pode ser visto na figura 4.1, é possível registar sucessivamente tanto o modelo do 
campo como o do modelo esquelético para a sequência de imagens de fundo. O registo 
visual foi excelente em todas as visões da câmara para todas as imagens, isto é, todas as 
articulações, como os pés, mãos e cabeça foram relativamente estáveis em relação às 
fronteiras do atleta. Contudo, as extremidades superiores aparentam ligeiramente menos 
precisão. O mesmo se pode afirmar em relação à situação de lesão no andebol (ver 
figura 4.2). 
A aproximação da velocidade horizontal foi estimada em 5.6 e 3.6 m/s (Figura 4.3), 
e o ângulo de corte foi 10˚ e 67˚, respetivamente para o basquetebol e andebol. 
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No basquetebol, a reação com o solo normalizada estimada manteve-se próxima de 
zero durante o período de salto para as direções vertical e medial-lateral, mas a força 
anterior-posterior estimada apresenta valores na ordem de 1 vez o peso corporal (PC). 
No contato inicial, a flexão do joelho era de aproximadamente 13˚, e por volta dos 30 
ms, a força vertical atingiu o seu pico de aproximadamente 4 PC. Neste instante, a 
flexão do joelho aumentou para 35˚, respetivamente, e o ângulo de rotação segundo o 
eixo anterior-posterior aumentou rapidamente para 14˚. A rotação do joelho foi 
analisada aproximadamente aos 60 ms. A posição do corpo do atleta na fase inicial de 
contacto, aos 30 e 100 ms após o contato inicial, é mostrada na seguinte figura: 
 
 
Figura 4.5 – Sequência de imagens da lesão do jogador de basquetebol (ampliação da vista da 
câmara 1) mostrando o atleta no momento inicial de contato (a), aos 33 ms (b) e aos 100 ms 
(c), respetivamente. [Krosshaug et al., 2006] 
 
Já no andebol, no instante inicial de contato com o solo, o joelho estava fletido 11˚, 
enquanto as rotações segundo a direção proximal-distal e anterior-posterior estavam 
neutras. Quando a força vertical atingiu o pico de 2.8 vezes o peso corporal (40 ms após 
o contato inicial com o solo), a flexão do joelho era de 31˚. Ao mesmo tempo, o pico de 
rotação interior era de 15˚. 
A força anterior-posterior máxima ocorre aos 100 ms. A posição do corpo da atleta 
no contato inicial com o solo e aos 40 e 100 ms após o contato inicial é mostrada na 
figura 4.4. 
Este mecanismo de lesão ocorrido na articulação da jogadora de andebol trata-se de 
um mecanismo muito comum, resultante de um aumento muito rápido do ângulo de 
rotação segundo a direção proximal-distal e anterior-posterior, estando o ângulo de 
flexão da articulação muito próximo da extensão. [Olsen et al., 2004)] 
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Figura 4.6 – Registo da sequência de imagens da situação de lesão da atleta de andebol, 
mostrando-a no instante inicial (a), 40 ms (b) e 100 ms (c), após o contacto inicial com o solo. 
[Krosshaug et al., 2006] 
 
Apesar de ser difícil a precisão fornecida por metodologias já anterior à de 
Krosshaug et al. (2006), não sendo possível determinar o momento exato em que ocorre 
a rotura, sabe-se que a mesma ocorre para ângulos de flexão do joelho inferiores a 30˚. 
Contudo, o potencial avanço do modelo de Krosshaug et al. (2006) é que pode ser 
possível estimar o tempo da lesão com melhor precisão usando o critério diferente, isto 
é, determinando quando é que a configuração da articulação se torna anormal, 
observando mudanças súbitas no movimento angular da articulação e avaliando as 
reações com o solo. Examinando os gráficos da figura 4.2, o ângulo de rotação segundo 
o eixo anterior/posterior da articulação do joelho aumenta brutalmente de 4˚para 15˚ aos 
30 ms. Estes períodos de tempo também correspondem ao máximo das forças verticais, 
ficando, no entanto, comprovado que o verdadeiro pico máximo de força deu-se algum 
tempo antes da força máxima estimada. Contudo, neste ponto não é sabido quanto da 
reação com o solo corresponde ao carregamento no LCA, embora o caso de estudo in 
vivo de Cerulli et al. (2003) indica que alguns graus da força no LCA aumentam no 
instante em que ocorre o pico da reação vertical com o solo. Para além de que, estes 
resultados indica que o carregamento segundo o eixo de rotação anterior/posterior numa 
perna relativamente estendida (de 15˚ a 40˚) deverá ser o fator chave da causa. 
Esta interpretação apoia teorias mais antigas de estudos de vídeo, e também está de 
acordo com pesquisas recentes de Hewett et al. (2005), que mostra que as atletas 
femininas que tendem a aterrar com o aumento do ângulo de rotação segundo o eixo 
anterior/posterior dinâmico e elevadas cargas de adução/abdução são mais suscetíveis 
de sofrer lesões no LCA. 
Infelizmente, os limites dos movimentos da articulação do joelho durante 
carregamentos combinados e dinâmicos, além de que as lesões no LCA ocorrem, não 
são conhecidos com precisão. Também, o relaxamento do joelho pode variar 
consideravelmente entre os indivíduos, como afirma Rozzi et al. (1999) e Medrano & 
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Smith (2003). Juntando a isto, é sabido que até as pequenas translações da articulação, 
que não são possíveis de determinar pelas sequências dos vídeos, podem influenciar 
substancialmente o carregamento do LCA. Portanto, mesmo que seja obtido um curso 
de tempo preciso dos ângulos da articulação, é necessário combinar aproximações de 
pesquisa, ou seja, análise de vídeos, pesquisas clinicas e estudos de simulação, para 
fornecer melhores evidências. 
 
4.2 Funcionamento da articulação do joelho humano 
 
Após a abordagem de diferentes conceitos associados à articulação do joelho 
humano, a análise de trabalhos realizados, que visaram o estudo e compreensão da sua 
cinemática e dinâmica, e a realização de uma simples análise de casos do nosso 
quotidiano nas quais a articulação está sujeita a enormes forças e momentos de diversas 
amplitudes e direções. Antes de proceder ao projeto propriamente dito do simulador é 
importante compreender no que consiste, de facto, esta articulação, que possui uma 
geometria bastante complexa, englobando uma série de graus de liberdade, não só da 
articulação no seu global, mas de cada parte individualmente. 
A articulação, em termos de graus de liberdade, é classificada como uma 
articulação trocleartrose [Seeley et al., 2005]. Trata-se de uma articulação na qual as 
superfícies ósseas não entram em contato, em condições normais, pois estão cobertas 
por cartilagem. Esta articulação permite movimento com graus de liberdade 
consideráveis. [T ̈zeren, 2000] 
 
 
Figura 4.7 – Articulação em roldana (trocleartrose). [Seeley et al., 2005] 
 
Comece-se então por descrever o movimento de maior amplitude da articulação: a 
flexão, isto é, a rotação no plano coronal. As imagens seguintes, na figura 4.7, 
apresentam uma sucessão de fases do movimento de flexão do joelho, desde a extensão 
total até a uma flexão de ângulo mais ou menos de 90˚: 
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Figura 4.8 – Sequência do movimento da articulação do joelho, mostrando as linhas que 
simulam o comprimento do LCA e do LCP. Em (a) pode-se observar o joelho em completa 
extensão, em (b) ligeiramente fletido e em (c) fletido com um ângulo de aproximadamente 90˚. 
 
Observando a primeira imagem com o joelho totalmente estendido é percetível que 
as áreas de contato entre os extremos dos dois ossos e os meniscos (que não estão 
visíveis na imagem) são maior que na figura 4.4 (a) e (b), sendo, portanto, neste 
instante, a força transmitida entre o fémur e tíbia mais elevada do que para ângulos de 
flexão maiores, como é, embora não diretamente, demonstrado em Shelburne et al. 
(2005), coincidindo o máximo desta força com o máximo dos momentos adutores 
originados pelos quadríceps ou gastrocnémios, durante o movimento de marcha normal. 
Os meniscos têm como função não só manter a articulação lubrificada, mas também 
são essenciais na absorção de choques da articulação, bem como na estabilização da 
mesma, fazendo uma distribuição das cargas neste sentido. 
Na sucessão de imagens pode-se observar também a alteração da posição das linhas 
que representam o comprimento dos ligamentos cruzados, posterior e anterior, 
fenómeno que está associado ao facto de o LCA resistir à maioria das solicitações 
externas da articulação, quando comparado com o LCP, para ângulos de flexão 
menores, verificando-se uma inversão deste fenómeno com o aumento deste ângulo de 
flexão. Isto reforça o estudo de Escamilla et al. (2009), no qual é feito a análise dos 
esforços nos ligamentos cruzados durante exercícios de alongamentos e agachamentos, 
mostrando que em extensão o LCA suporta uma maior carga em relação ao LCP, 
havendo uma inversão de papel, entre os dois ligamentos, neste sentido. 
Outro elemento pertencente à articulação do joelho é a patela, que possui uma 
enorme importância na estabilização da respetiva articulação, pois, como se pode ver na 
sucessão de imagens da figura 4.9, a patela tem uma forma muito característica, 
deslocando-se como referido em Mesfar et al. (2005) e inserindo-se na cavidade do 
fémur com o aumento do ângulo de flexão, o que, em conjunto com a alteração do 
centro de rotação instantânea da articulação (ponto, no plano sagital, onde se cruzam os 
ligamentos cruzados [T ̈zeren, 2000]), devido à excentricidade da parte inferior do 
fémur, faz com que o comprimento do braço da força suportada pelo tendão patelar 
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aumente até aos 45˚ de flexão e diminui progressivamente até aos 90˚, instante em que a 
força suportada pelo tendão patelar é menor [Mesfar et al., 2005]. O movimento de 
flexão da articulação do joelho permite também, devido ao movimento da patela e do 
tendão patelar, alterar a direção das forças de corte exercidas na tíbia pelo tendão patelar 
se alterem de forma a não sejam exercidos elevados esforços que provocam flexão neste 
osso, o que seria um caso crítico de deformação, uma vez que não está preparado para 
resistir à flexão, mas sim a esforços de tração/compressão. 
 
 
Figura 4.9 – Esquema da variação do braço da força da articulação patelo-femoral e gráfico da 
respetiva variação em função do ângulo de flexão do joelho. [Completo & Fonseca, 2011] 
 
    
     
Figura 4.10 – Sequência de imagens onde se pode observar o deslocamento relativo da patela 
em relação ao fémur e à tíbia, com o aumento do ângulo de flexão do joelho. 
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A articulação do joelho, para além de constar nos movimentos atrás explicados, 
apresenta deslocamentos segundo outros graus de liberdade, embora com amplitudes de 
menores dimensões. 
O fémur na mesma forma que roda em torno do seu centro instantâneo de rotação, 
variável, como referido, também se desloca transversalmente em relação à tíbia, tanto 
nos sentidos proximal/distal, como medial/lateral, que é restringido a partir de um 
determinado valor, pelos ligamentos colaterais medial e lateral, os quais relaxam em 
flexão. Também realiza translações nos sentidos, anterior e posterior. Em termos de 
rotações, também apresenta liberdade, embora condicionada, tanto pelos ligamentos e 
músculos, como pelo ângulo de flexão da perna, segundo os três eixos de referência 
espacial. 
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5. Projeto do simulador 
 
Uma vez apresentados todos os aspetos e assuntos necessários à projeção de um 
simulador que reproduza uma situação associada à lesão de um LCA, passar-se-á à 
descrição do projeto em si, tendo em conta os requisitos previamente necessários, sendo 
estes situados seguidamente: 
- O simulador terá de ser projetado por forma a não produzir grandes danos (como 
por exemplo cortar algumas partes dos membros) na perna cadavérica que será ensaiada 
para o fim já referido anteriormente; 
- O simulador terá de ser projetado de modo a adaptar-se às dimensões de cada 
perna cadavérica a ensaiar, tanto a nível de comprimento, como a nível de apoio do pé; 
- O simulador, tendo em conta a aplicação em cadáveres, terá que ser projetado 
tendo em conta que estes corpos terão de o ser horizontalmente; 
 
5.1 Métodos utilizados 
 
5.1.1 SolidWorks® 2011 x64 Edition SP02 19.2.0.49 
 
O SolidWorks® é de uma ferramenta de CAD extensamente utilizada na atualidade 
pelos mais diversas empresas de topo a nível mundial, possuindo uma enorme 
capacidade de criação de componentes estruturais e outros produtos de design, com 
elevada complexidade. 
O SolidWorks®, para além de ser uma poderosíssima ferramenta de CAD 3D, 
consegue ser uma ferramenta extremamente simples de utilizar, sendo a sua 
aprendizagem relativamente fácil, o que a torna, a nível de utilização interessante para 
um grande número de engenheiros e designers. 
 
5.1.2 Automation StudioTM - PNEUSIM PRO® Version 3.1 
 
O PNEUSIM PRO® é uma ferramenta simples de simulação de circuito 
pneumáticos, hidráulicos e/ou elétricos, que possui uma enorme flexibilidade a nível de 
possibilidade de criação de modelos de circuitos, devido à sua biblioteca com uma vasta 
gama de produtos de simulação, que podem ser testados, proporcionando ao utilizador a 
validação de circuitos projetados. 
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5.2 Estrutura de suporte, fixação e guiamento 
 
Em primeiro lugar comece-se por fazer referência à estrutura que suporta as 
restantes peças do simulador. As dimensões da estrutura foram escolhidas de modo a 
tornar possível ensaiar cadáveres, quaisquer que sejam as suas dimensões, dentro de um 
intervalo de comprimento da perna do cadáver próximo dos valores calculados em de 
Leva (1996). 
 
 
Figura 5.1 – Descrição gráfica dos principais ajustes ao CM relativo das pernas de adultos do 
sexo masculino. [de Leva, 1996] 
 
Assim, como se pode observar na figura 5.1, o comprimento total médio da perna, 
para um adulto masculino, de acordo com de Leva (1996), pela soma da parte superior e 
inferior da perna, é de 913.6 mm, sendo que fazendo um acréscimo de 30% a este valor 
será razoável para incluir a possibilidade de ensaiar cadáveres com pernas mais 
compridas, e incluir a altura do pé, que apesar de ser pequena quando comparada com a 
perna, torna-se sempre importante ser incluída. 
Deste modo, o comprimento total ficará: 
 
                           (5.1) 
  
Será posteriormente necessário incluir as dimensões que serão retiradas por 
motivos de montagem, isto é, devido à inclusão das restantes colunas (ver figura 5.2), 
bem como as três plataformas do simulador (subcapítulo 5.5), que são: 
-        devido às colunas da estrutura; 
-         devido às três plataformas. 
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Figura 5.2 – Estrutura de suporte do simulador em SW. 
 
No total a soma de todas estas componentes fica: 
 
                                        (5.2) 
 
As dimensões mínimas a ter em consideração para o tamanho das pernas dos 
cadáveres não serão influenciadas pelo tamanho da estrutura, uma vez que serão 
ajustadas pelo deslocamento das plataformas-base. 
As dimensões das vigas transversais e das colunas são, como observável na figura 
5.2, de 594 e 755 mm, respetivamente. 
Os perfis da estrutura de suporte foram escolhidos no catálogo da MayTec (2011), e 
tratam-se dos perfis 45x90 E4-Nut, em alumínio, cujas dimensões estão expostas na 
figura 5.3. 
 
 
Figura 5.3 – Vista transversal do perfil da estrutura de suporte 45x90 E4-Nut (dimensões em 
milímetros). [Catálogo da Maytec] 
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A fixação dos perfis far-se-á através dos acessórios de instalação da MayTec, 
compatíveis com os perfis estruturais, “Angles PA 20x28”, com um peso de apenas 6.4g 
e de referência 1.46.203.2028.1, cujas dimensões e exemplos de montagem estão 
expostos nas figuras 5.4(a), 5.4(b) e 5.4(c). 
 
 
Figura 5.4 – Dimensões dos componentes de montagem em mm (a); montagem cruzada de 
perfis (b); e montagem no topo de um perfil. [Catálogo MayTec – The Profile System] 
 
O simulador é composto por três plataformas distintas, uma plataforma superior, 
que serve de estabilizador do cilindro rotativo (secção 5.3.1), uma plataforma 
intermédia que suporta o cilindro sem haste e os elementos maciços que sofrem o 
impacto dos cilindros de impacto (secção 5.3.3), e uma plataforma inferior que serve de 
suporte a estes últimos. 
Na figura 5.5 podem-se observar as três plataformas montadas na estrutura de 
suporte: 
 
 
Figura 5.5 – Estrutura de suporte do simulador em SW, com as três plataformas montadas (em 
azul), da esquerda para a direita, a superior, a intermédia e a inferior. 
Projeto de um mecanismo para simular o movimento da articulação de um joelho cadavérico 
53 
 
 
O guiamento das plataformas do simulador será constituído por um sistema leve e 
deslizante produzido pela MayTec: “Eco-Slide”, um simples carreto feito de material de 
muito baixo atrito, e compatível com uma ampla gama de perfis. 
O “Eco-Slide” apresenta um número de ranhuras abertas que permite ao utilizador 
aplicá-lo a qualquer produto, ou dispositivo, caso seja necessário. A extensiva gama dos 
elementos de fixação do MayTec pode ser aplicada, como os T-Nuts ou as ligações 
aparafusadas, a uma grande quantidade de equipamentos para o transporte. O “Eco-
Slide” desliza suavemente nos perfis usando blocos especiais deslizantes de 
Murlubric®, os quais têm extrema baixa fricção e são produzidos com as mais elevadas 
tolerâncias. Estes carretos podem ser comandados a motor, ou guiados por ajusto 
manual. [Catálogo da MayTec] 
 
 
Figura 5.6 – Imagens do “Eco-slide” retirada do site do fabricante (a) e em SW (b) 
 
De modo a nivelar o corpo do cadáver com as restantes peças do simulador, é 
necessário recorrer a uma base retangular onde o mesmo irá assentar, com as dimensões 
de 2000x504 mm (altura superior ao valor do comprimento total do corpo humano 
apresentados em de Leva (1996) e largura de valor igual à do simulador). A figura 5.7 
mostra o desenho em SW da respetiva base de suporte do cadáver. 
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Figura 5.7 – Base de suporte do cadáver em SW. 
 
A base de suporte do cadáver é guiada nos perfis da estrutura por duas peças, cada 
uma com uma ranhura, que se insere na ranhura em T dos perfis da estrutura (ver figura 
5.8). 
 
 
Figura 5.8 – Montagem do guiamento do suporte do cadáver, nos perfis estruturais do 
simulador, em SW. 
 
5.3 Componentes de acionamento e fixações 
 
5.3.1 Cilindro rotativo (Cilindro G) 
 
O movimento requerido para a rotação do joelho será realizado pela atuação de um 
cilindro rotativo fixo à base onde assente o pé, e ao cilindro sem haste (secção 5.2.3). 
O cilindro a escolher para o efeito terá de obedecer a requisitos de velocidade de 
atuação, uma vez que a sua função principal será fornecer à tíbia um movimento de 
rotação no eixo proximal-distal (torção). 
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Para efeito de cálculos, utilizaram-se os resultados do estudo de Krosshaug et al., 
2006, (ver figura 5.9) correspondentes aos deslocamentos registados na articulação do 
joelho nas situações de lesão no basquetebol e no andebol. 
 
 
Figura 5.9 - Sequência temporal do ângulo do joelho (˚), da perna direita do jogador de 
basquetebol. As linhas verdes, azuis e laranja referem-se aos ângulos de flexão, abdução e 
interno, respetivamente, para os instantes considerados. [Krosshaug et al., 2006] 
 
Pela observação da figura 5.9 e segundo Krosshaug et al. (2006), em termos de 
deslocamento angular, a articulação do joelho do atleta lesionado (basquetebol), no 
instante 0 s (linha vertical a negrito na figura 5.9), o ângulo de flexão é de 13˚ e o de 
rotação no eixo anterior-posterior praticamente nulo. Aos 30 e 60 ms ângulo de flexão é 
de 35 e 54˚, respetivamente, e o de rotação no eixo anterior-posterior mantem-se 
sensivelmente constante, não sendo, portanto, necessário recorrer ao movimento de 
rotação para este caso. 
Já no caso da lesão no joelho da atleta de andebol, com comportamento um pouco 
diferente, em termos de deslocamentos (ver figura 5.10), no estado inicial (0 s), o 
ângulo de flexão é de 11˚ e o de rotação interna de 3.5˚. Aos 40 e 100 ms, o ângulo de 
flexão aumenta para, sensivelmente, 30 e 60˚, respetivamente e o de rotação interna 
sofre um decréscimo para 2,3 e -12˚, respetivamente. No entanto, a mais ou menos meio 
tempo entre o estado inicial e os 40 ms, o ângulo de rotação interna atinge o seu pico 
máximo de aproximadamente 8˚. 
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Figura 5.10 - Sequência temporal do ângulo do joelho (˚), da perna direita da atleta de andebol. 
As linhas verdes e laranja referem-se aos ângulos de flexão e interno, respetivamente, para os 
instantes considerados. [Krosshaug et al. (2006)] 
 
Desta forma, o atuador capaz de fornecer, ao simulador, estes dois tipos 
movimentos terá que ser, em primeiro lugar, ajustável em termos de curso e terá que 
conseguir efetuar movimentos rápidos, isto é, na ordem dos 500˚ por segundo, uma vez 
que no caso da lesão do andebol, será necessário passar dos 2,3 para os -12˚ em 30 ms, 
o que dá uma velocidade angular de aproximadamente 477˚/s. 
Assim, para este efeito, uma possibilidade de atuação será o atuador angular da 
FESTO, DSRL-40-180-P-FW - #30658 (especificações em anexo), com um curso de 
180˚, ajustável, e uma frequência máxima por ciclo de 3 Hz a uma pressão de 6 bar, isto 
é, um movimento de avanço e outro de recuo num terço de segundo, ou o movimento do 
atuador realizado a 540˚/s. 
As fixações do cilindro rotativo são realizadas por intermédio de um componente 
de montagem da FESTO, HSR-40-FW #30927, compatível com as dimensões do 
cilindro. O HSR-40-FW #30927 possui um par de “patas” com ligações aparafusadas 
que irão inserir-se numa ranhura na plataforma superior da estrutura, de modo a permitir 
o movimento medial-lateral por parte do cilindro rotativo, o qual está ligado ao cilindro 
sem haste que o faz realizar este movimento. A montagem do cilindro rotativo pode ser 
observada na figura 5.11. Os componentes do cilindro encontram-se a verde-escuro, 
cinzento e verde-claro, o componente de montagem HSR-40-FW a verde-alface e o 
componente de montagem ao cilindro sem haste a preto. 
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Figura 5.11 – Cilindro rotativo, DSRL-40-180-P-FW - #30658 e elementos de fixação em SW. 
(FESTO) 
 
5.3.2 Cilindro linear sem haste (Cilindro H) 
 
Observando novamente as figuras 5.9 e 5.10, pode-se averiguar que no caso do 
basquetebol, o ângulo adutor é de 0, 14 e 15˚, para os 0, 30 e 60 ms, respetivamente, o 
que no caso do andebol será 0, 14 e 0˚ para os o, 40 e 100 ms, respetivamente. 
Assim, para reprodução do movimento de abdução/adução, será, de certa forma, 
apropriado utilizar-se um cilindro que faça o movimento medial-lateral, obrigando a 
articulação do joelho, com o movimento muito rápido por parte do atuador, a rodar no 
sentido adutivo/abdutivo. Contudo, o curso a ter em consideração para o atuador linear 
será influenciado pelo comprimento da perna do cadáver a ser ensaiado, de modo que 
terá de ser ajustável. 
Postos estes requisitos para o atuador, uma solução para a resolução deste problema 
será a inserção no mecanismo um cilindro pneumático sem haste com um curso que 
pudesse incluir uma ampla gama de deslocamentos para que pudesse ser ajustável 
consoante o comprimento da perna do cadáver. 
Para efeito de cálculos, considere-se então, novamente as dimensões apresentadas 
em 5.1, e considere-se o comprimento da parte inferior da perna 393.4 mm. Rodando no 
sentido adutivo/abdutivo na articulação do joelho segundo os ângulos adutivos 
máximos, obtém-se uma estimativa para o deslocamento medial/lateral correspondente a 
estes ângulos. 
Na figura 5.12 pode-se observar uma esquema que representa o movimento de 
abdução do joelho. 
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Figura 5.12 – Esquema do movimento de abdução da perna. 
 
              (5.3) 
 
                              (5.4) 
 
                             (5.5) 
 
Assim, considerando ambos os sentidos, lateral ou medial, para os quais a perna se 
pode deslocar, ter-se-á que considerar um curso que será o dobro do calculado, ficando 
274,06 mm. 
Consultando novamente os catálogos da FESTO, pode então proceder-se à seleção 
do cilindro sem haste que irá servir para efeitos de produção do movimento de 
adução/abdução da articulação do joelho cadavérico. Uma possível solução será o 
cilindro DGP-32-400-PPV-A-B (ver especificações em anexo), com um curso de 400 
mm, ajustável, e diâmetro de haste de 32 mm. 
A montagem do cilindro far-se-á através de utilização dos componentes 
normalizados de montagem da FESTO, HP-32 #150732 e por duas placas a onde são 
roscados. Dois dos componentes de montagem realizam a ligação à plataforma do meio. 
Na figura 5.13 pode-se observar o cilindro sem haste bem como os seus elementos 
de fixação: a vermelho, os componentes de montagem HP-32, a amarelo, as placas onde 
roscam estes componentes e a preto, o componente de ligação ao cilindro rotativo. 
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Figura 5.13 – Cilindro sem haste, DGP-32-400-PPV-A-B, em SW. (FESTO) 
 
Em termos de velocidade de atuação, o atuador terá de ter a capacidade de fazer o 
curso de 137.03 mm em 30 ms, isto é, aproximadamente 4,5 m/s. Tendo os orifícios de 
entrada e saída de ar comprimido, no cilindro, um diâmetro de 8,5 mm, esta velocidade 
será atingida com um caudal de ar    : 
 
         
(       )
    
     ⁄     (5.6) 
 
             
(   )
 
          ⁄     (5.7) 
 
5.3.3 Cilindros de impacto (Cilindros I1 e I2) 
 
Outro acionamento importante no mecanismo de simulação de uma situação de 
lesão no joelho é o impacto com o solo, após a aterragem do atleta, durante a qual cria-
se uma reação, na direção vertical, de aproximadamente 3 a 4 vezes o peso corporal do 
mesmo. [Krosshaug et al. (2006)] 
Nas figuras 4.14 e 4.15 pode-se observar a sequência temporal da reação com o 
solo (g) da perna direita do jogador de basquetebol, e da atleta de andebol, 
respetivamente. A linha verde refere-se ao pico máximo da reação vertical. 
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Figura 5.14 - Sequência temporal da reação com o solo (g) da perna direita do jogador de 
basquetebol. [Krosshaug et al. (2006)] 
 
 
Figura 5.15 - Sequência temporal da reação com o solo (g) da perna direita da atleta de 
andebol. [Krosshaug et al. (2006)] 
 
Graficamente (ver figuras 5.14 e 5.15) pode observar-se que o pico da intensidade 
da reação vertical, no caso da lesão no basquetebol, é aproximadamente igual a 3.66 PC 
aos 30 ms, no instante inicial, aproximadamente 1.8 PC, e aos 60 ms, 3.3 PC. No caso 
do andebol, este valor tem um pico máximo também aos 30 ms e é aproximadamente 
2.8 PC, sendo 1.8 PC no instante inicial e 1.9 PC aos 60 ms. 
Desta forma, para se criarem estas condições de impacto seria através da utilização 
de um cilindro de impacto capaz de produzir forças verticais com uma magnitude 
correspondente a 3.66 PC (máximo nos dois casos), o que dependerá do peso corporal 
do cadáver a ser ensaiado. 
Adicionalmente, para tornar mais próximo da situação de lesão, seria interessante 
utilizarem-se dois cilindros de impacto, em que um tivesse a função de criar as 
condições iniciais de reação vertical, enquanto o outro atuava produzindo o impacto que 
originaria a força máxima de reação durante o ensaio. 
Projeto de um mecanismo para simular o movimento da articulação de um joelho cadavérico 
61 
 
Para efeitos de cálculo, considere-se então um peso corporal variando entre os 60 e 
os 100 kgf, isto é, entre os 588.6 e os 981 N, sensivelmente. Assim, considerando os 
3.66 pc de força máxima atuante no mecanismo para simular a reação vertical, o 
intervalo de valores necessário para produzir as situações de lesão requeridas será de 
2154.3 e 3590.5 N, sensivelmente. 
Pela consulta do catálogo da FESTO, uma solução possível para criar estas 
condições será a utilização, no mecanismo, de dois cilindros de impacto STA-50-30-P-
A - #164889 (especificações em anexo), com uma força de impacto máxima de 2900 N 
cada, e cuja soma seria, portanto, 5800 N. Ajustando a pressão nas câmaras do cilindro, 
conseguir-se-á regular as forças de impacto desejadas. 
A fixação dos cilindros de impacto na plataforma inferior faz-se através de duas 
peças semelhantes a flanges (figura 5.16, em verde-azulado), ligadas por quatro veios 
com pontas roscadas ISO M8 (figura 5.16, em salmão). 
 
 
Figura 5.16 – Montagem do cilindro I nas flanges posterior e anterior, em SW. 
 
5.3.4 Cilindro da ação dos quadríceps (Cilindro Q) 
 
Dado que o simulador terá de ser projetado para que os ensaios se procedam em 
cadáveres, a ação do grupo muscular que envolve a articulação do joelho já não possuirá 
as mesmas propriedades e características que possuem quando os tecidos ainda estão 
vivos, será importante aplicar um componente, ou mais, que tratará de realizar a ação do 
músculo ou músculos em questão. 
Como visto em Shelburne et al. (2005), para ângulos de flexão do joelho mais 
baixos (menores que 45˚, sensivelmente), os músculos que têm uma maior importância 
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na resistência ao momento adutor externo são os quadríceps, a ação dos quais traria, por 
esta razão, algum interesse ao ser incluída no mecanismo. 
Assim considere-se, fazendo uma mera estimativa, uma força de 411 N, como 
considerado por Mesfar & Shirazi-Adl (2005), no seu estudo numérico da articulação do 
joelho, no entanto, de modo a tornar versátil a magnitude desta força, convém escolher 
um atuador que consiga aplicar forças com maiores magnitudes, devido aos tipos de 
solicitações que serão aplicadas na articulação. 
Esta força simuladora da ação dos quadríceps é, contudo, difícil de determinar, uma 
vez que depende de vários fatores, como o peso do individuo, a condição física do 
mesmo, ou o tipo de solicitação que terá que ser resistida. 
Deste modo, considere-se um valor máximo desta forma, aplicando uma pressão de 
6 bar na câmara principal do cilindro, igual a 3.66 vezes 411 N, isto é, 1504.26 N. 
Uma possível solução para resolver esta questão será utilizar um cilindro da gama 
DNC, com pistão de 80 mm de diâmetro e haste de 25 mm, conseguindo-se o valor 
superior mais próximo do valor calculado para a força, a uma pressão de 6 bar, de 
aproximadamente 2218.8 N. 
Na figura 5.17 observa-se o diagrama de forças aplicadas no cilindro Q a uma 
pressão nominal de 6 bar. A vermelho, as forças individuais em cada câmara e a verde, 
a força resultante. 
 
 
Figuras 5.17 – Diagrama de forças aplicadas no cilindro Q a uma pressão nominal de 6 bar. 
 
A montagem do cilindro que fará a ação dos quadríceps, no cadáver terá de ser 
semelhante à montagem esquematizada na figura 5.18. 
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Figura 5.18 – Esquema de fixação do cilindro Q na perna do cadáver. 
 
O cilindro terá que ficar preso na parte superior da perna (acima da articulação do 
joelho, isto é, posicionado junto aos quadríceps), e terá de estar ligado à parte inferior da 
perna (abaixo da articulação do joelho). A fixação do cilindro à perna far-se-á com duas 
cordas que passam através da parte superior das flanges do cilindro, com uma ranhura 
de curvada, como mostram as figuras 5.19(a) e 5.19(b). 
 
  
Figura 5.19 – Pormenor das flanges anterior (a) e posterior (b) do cilindro Q, em SW. 
 
O material que terá que fazer a ligação entre a haste do cilindro e o ponto de ligação 
da parte inferior da perna irá ser um material com as propriedades mecânicas médias 
medidas por Viegas & Camanho (2003), do tendão do músculo tibial posterior, que são 
apresentadas na tabela 5.1. 
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Tabela 5.1 – Propriedades mecânicas do tendão do músculo tibial posterior. [valores 
retirados de Viegas & Camanho (2003)] 
Propriedades mecânicas do tendão do músculo tibial posterior 
Resistência máxima [N] 1078.78 
Módulo de Elasticidade [MPa] 200.75 
Rigidez [N/mm] 117.02 
Alongamento máximo [%] 26.31 
Nota: valores medidos em pernas cadavéricas a uma temperatura de -20˚C. 
 
O comprimento médio do tendão do músculo tibial posterior poder-se-á considerar 
o mesmo valor citado por Viegas & Camanho (2003), de 250 mm, para tendões longos. 
Para efeitos de montagem destes componentes da perna, ter-se-á que considerar a 
força máxima exercida pelo cilindro de ação dos quadríceps, associando o ângulo de 
flexão da perna cadavérica, de modo a encontrar-se a posição do cilindro que conduz a 
uma elevada elongação do tendão, em ângulos de valores próximos dos 45˚, isto é, 
quando ocorre o valor máximo do braço devido à excentricidade da patela. 
 
5.3.5 Cilindro de reação anterior-posterior (Cilindro R) 
 
Para além da reação vertical no pé do atleta, não se poderá desprezar a reação com 
o solo na direção horizontal, que mesmo sendo menor (  1   PC), comparativamente à 
vertical, terá alguma importância em ser incluída no mecanismo do simulador. 
No entanto, esta ação não terá de ser necessariamente feita através de um cilindro 
de impacto, que transmite forças com maiores magnitudes. Um cilindro de simples ou 
duplo efeito que consiga reproduzir na perna, uma força de 1   PC, isto é, considerando 
novamente um peso corporal compreendido entre 60 e 100 kgf, a força deste atuador 
terá de estar, portanto, entre os 588.6 e os 981 N. 
Uma solução para a simulação da reação horizontal será utilizar o cilindro DNC-
50-400-PPV-A #163379 (ver especificações em anexo), cujo diagrama de forças 
atuantes se apresenta na figura 5.20. A vermelho, as forças individuais em cada câmara 
e a verde, a força resultante. 
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Figura 5.20 - Diagrama de forças aplicadas no cilindro R a uma pressão nominal de 6 bar. 
 
Na figura 5.21 observa-se o cilindro DNC-50-400-PPV-A #163379, em SW. 
 
 
Figura 5.21 – Cilindro DNC-50-400-PPV-A #163379, em SW. 
 
A montagem deste cilindro faz-se através quatro peças que ligam as duas flanges do 
mesmo. Estas quatro peças possuem uma geometria especial para que se possam inserir 
noutras duas peças que irão servir de guiamento ao atuador. A figura 5.24 mostra a 
montagem deste conjunto, e as figuras 5.22 e 5.23 mostram um esquema mostrando as 
dimensões das peças. 
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Figura 5.22 – Esboço representativo das dimensões (em mm) das peças de fixação das flanges 
do cilindro R. 
 
c  
Figura 5.23 - Esboço representativo das dimensões (em mm) das peças de guiamento do 
cilindro R. 
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Figura 5.24 – Montagem do cilindro R nos respetivos elementos de fixação, em SW. 
 
5.4 Ligações aparafusadas 
 
Na tabela 5.2 estão expostas as imagens em SW das ligações aparafusadas, e a 
designação dos parafusos e porcas, bem como a quantidade total dos respetivos, no 
simulador. 
 
Tabela 5.2 – Ligações aparafusadas. (imagens em SW) 
Elementos Imagem Ligação Quantidade 
Base de apoio do 
cadáver + Guiamento 
da base 
 
ISO 7045 - M10x16 8 
Perfis em L + (Base 
do guiamento & 
Plataformas) 
 
ISO 4018 M6x16 - WN 
ISO 7045 M6x20 
96 
96 
Flanges, anterior e 
posterior, do cilindro 
R + (Suporte do 
cilindro R & Cilindro 
R)  
ISO M10x100 – WN + 
Hexagon Nut ISO 7413 
M10 – W – N 
DIN 912 M8x30 – 30N 
4 
8 
8 
Perfis em L + 
(Plataforma 
intermédia & 
Batentes)  
ISO 4018 M6x25 – NN 
ISO 7045 M6x19 
16 
16 
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Tabela 5.2 – Ligações aparafusadas. (imagens em SW) (continuação) 
Elementos Imagem Ligação Quantidade 
HSR + (Plataforma 
intermédia & Placa 
de ligação) 
 
DIN M5x16 - F 
ISO 4018 M6x25 
Hexagon Nut ISO 
4036 M8 - N 
4 
8 
8 
Cilindro G + Veio 
de ligação à base do 
pé 
 
ISO 4029 M8x40 – N 
ISO 4029 M10x40 – 
N 
Hexagon Nut ISO 
4036 M8 – N 
Hexagon Nut ISO 
7413 M10 – W - N 
4 
4 
8 
8 
Costas do pé + Base 
do pé 
 
ISO 4018 M12x30 - 
WN 
2 
Base de guiamento + 
Base de fixação do 
fémur 
 
ISO 4018 M6x25 - 
NN 
4 
Base da rosca do 
Parafuso de fixação 
do fémur + Base de 
guiamento  
ISO 4018 M6x30 - 
NN 
4 
Flange anterior do 
cilindro I + 
Plataforma inferior 
 
ISO 4018 M12x35 - 
WN 
6 
Perfis em L + Peça 
de guiamento do 
cilindro R 
 
ISO 7045 M6x40 – Z 
Hexagon Nut ISO 
4036 M6 - N 
8 
8 
Flanges, anterior e 
posterior, do 
cilindro Q 
 
ISO 4018 M8x40 
ISO 4018 M8x30 
4 
4 
Nota: A quantidade está exposta por ordem de referência da ligação. 
 
Casos de fixação particulares 
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Existem três casos particulares de ligações aparafusadas devido, o primeiro, da 
ligação das flanges anterior e posterior do cilindro I, o segundo, da ligação entre o 
componente de montagem do cilindro G com a plataforma superior do simulador, e o 
terceiro da ligação do parafuso de fixação do fémur do cadáver no componente de ajuste 
da altura do furo de fixação do fémur. 
No primeiro caso, os elementos onde roscam as porcas Hexagon Nut ISO 4036 – 
M6 – N (flange posterior) e Hexagon Nut ISO 4036 – M8 – N (flange anterior) são 
peças não normalizadas, cujas dimensões estão expostas na figura 5.25. 
 
 
Figura 5.25 - Esboço representativo das dimensões (em mm) da peça de fixação dos cilindros I 
às respetivas flanges posterior e anterior. 
 
O conjunto montado encontra-se na figura 5.26. 
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Figura 5.26 – Montagem da flange anterior (a) e posterior (b), e peça de fixação das mesmas 
(c), dos cilindros I, em SW. 
 
O segundo caso particular está associado ao facto de os parafusos das ligações 
estarem roscados a duas peças que estão inseridas na ranhura da plataforma de modo a 
permitir a translação medial-lateral do cilindro G. Nas figuras 5.27 e 5.28 pode-se 
observar a montagem destes componentes com os parafusos DIN 912 – M8x40 – F. 
 
 
Figura 5.27 – Pormenor de montagem da fixação do componente HSR à plataforma superior do 
simulador, em SW. 
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Figura 5.28 – Pormenor de fixação do parafuso DIN 912 – M8x40 – F no componente que se 
insere na ranhura da plataforma superior do simulador, em SW. 
 
No terceiro caso trata-se da fixação do parafuso ISO M20x46 de fixação do fémur 
com a peça com furo roscado ISO M20x46 que está ligada ao guiamento. Na figura 5.30 
podem observar-se as dimensões do sistema montado. 
 
 
Figura 5.29 - Esboço representativo das dimensões (em mm) da montagem do parafuso de 
fixação do fémur. 
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Figura 5.30 – Montagem do parafuso de fixação do fémur, em SW. 
 
A fixação do fémur será realizada através de um furo de 30 mm de diâmetro no 
mesmo. 
Este tipo de fixação do fémur foi o escolhido devido ao facto de ser um tipo de 
fixação que não danifica em quase nada os tecidos musculares da perna do cadáver, de 
modo que não irá influenciar muito a ação dos mesmos durante dos ensaios do 
simulador. 
 
5.5 Verificação da resistência  
 
Nas diversas componentes da estrutura do simulador é difícil de se preverem os 
esforços que irão sofrer, não sendo possível a verificação da resistência às mais diversas 
solicitações, e a previsão das deformações sofridas, em cada ponto, da maioria dos 
componentes, de modo a poder-se validar a fiabilidade em termos estruturais dos 
mesmos. 
No entanto, e uma vez que a maioria dos componentes da estrutura, como as 
plataformas, os atuadores e seus componentes de montagem, encontram-se livres de se 
deslocarem segundo o eixo do distal-proximal do cadáver, não haverá, em princípio, 
ocorrência de deformações muito criticas que comprometam a integridade da estrutura, 
para além de que, havendo uma estrutura com propriedades de resistência menores que 
as do material do simulador, isto é, os tecidos musculares, ósseos e ligamentares, estes 
últimos serão, em princípio os primeiros materiais da estrutura a cederem perante os 
esforços externos. 
Sendo assim, dadas estas características estruturais do simulador, será apenas 
necessário, por segurança, verificar a resistência às tensões criadas pelos atuadores por 
parte de dois componentes diferentes, isto é, os dois batentes e o parafuso de fixação do 
fémur. No primeiro caso, os componentes são os que sofrem o embate da força máxima 
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dos cilindros I e no último, o componente cilíndrico está fixo e possui um diâmetro 
relativamente baixo. 
O método utilizado para a verificação da resistência destes componentes baseia no 
método numérico dos elementos finitos, proporcionado por uma aplicação existente no 
SW, o Simulation, através do qual se pode aplicar, no modelo criado no programa, as 
solicitações que se pretender de modo a obter uma vasta gama de resultados, como 
campo de deslocamentos, de deformações e de tensões, permitindo, também, a criação 
de gráficos de tensão-deformação associados às peças ensaiadas. 
 
5.5.1 Batente 
 
O modelo geométrico dos batentes encontra-se na figura 5.31. 
 
 
Figura 5.31 – Modelo geométrico do batente em SW. 
 
As propriedades do material, impostas ao modelo, do batente estão expostas na 
figura 5.32. 
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Figura 5.32 – Propriedades mecânicas do material usado para proceder à simulação em 
elementos finitos (aço ligado) 
 
As condições de fronteira do modelo do batente, com o exterior, consideradas, de 
forma simplificada, foram encastramentos em toda face oposta à face que sofre o 
empate da haste do cilindro I, como se pode observar na figura 5.33. 
 
 
Figura 5.33 – Condições de fronteira dos batentes, em SW. 
 
A solicitação externa considerada foi a carga imposta pela haste do cilindro I, 
distribuída, de valor total de 3000 N, numa área circular de diâmetro igual a 30 mm no 
centro da face de empate do batente, dando um valor de pressão de aproximadamente 
4.25 GPa. Para além desta solicitação foi imposto o efeito da aceleração gravítica na 
direção perpendicular à pressão aplicada, como se pode observar na figura 5.34. 
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Figura 5.34 – Solicitações externas consideradas para a simulação em elementos finitos. Ação 
da força gravítica representada pelo vetor vermelho. 
 
Após a criação da malha de elementos finitos, o batente é então submetido à 
simulação, dando os resultados das tensões e deformações que se apresentam nas 
figuras 5.35(a) e 5.35(b). 
 
 
Figura 5.35 – Campo de tensões (a) e de deformações (b) no batente. 
 
Como se pode observar na figura anterior, a tensão resultante máxima, ocorrida no 
centro da face de embate do batente, é de     = 3.27 MPa, aproximadamente, e a 
deformação máxima resultante, para o mesmo ponto, é de     = 1,24x10
-5
. 
Desta forma, uma vez que o valor da deformação possui uma ordem de grandeza 
mínima, para um caso mais critico que o que ocorrerá no próprio simulador, não 
havendo, portanto, necessidade de grande preocupação com a integridade deste 
componente. 
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5.5.2 Parafuso de fixação do fémur 
 
O modelo geométrico do parafuso do simulador de fixação do fémur encontra-se na 
figura 5.36. 
 
 
Figura 5.36 – Modelo geométrico do parafuso de fixação do fémur, em SW. 
 
O material utilizado para a simulação em elementos finitos deste componente foi 
mesmo utilizado para simulador a situação dos batentes. 
Abaixo, pode-se observar, portanto, a distribuição de forças considerada para a 
simulação (3000 N no sentido da força transmitida pelos cilindros I), bem  como a 
aplicação das condições de fronteira: 
 
 
Figura 5.37 – Representação das condições de fronteira e solicitações externas consideradas 
para a simulação em elementos finitos. 
 
Projeto de um mecanismo para simular o movimento da articulação de um joelho cadavérico 
77 
 
Os resultados do campo de tensões e deformações para a peça estão representados 
nas figuras 5.38(a) e 5.38(b). 
 
 
Figura 5.38 – Campo de tensões (a) e deformações (b) no parafuso de fixação do fémur. 
 
Assim, da mesma forma que ocorreu com os batentes, a deformação máxima, 
    = 8.4x10
-5
, apresenta uma valor muito baixo para uma situação mais crítica do que 
a que irá ocorrer no próprio simulador, não se justificando, novamente, grandes reservas 
no que diz respeito à integridade deste componente em termos de deformações. 
 
5.6 Instrumentação de medição 
 
Uma vez estando o simulador projetado em termos estruturais, será interessante 
fazer alguma referência ao tipo de componentes de instrumentação que podem, 
efetivamente, e com alguma precisão realizar a medição de valores de deslocamentos e 
forças são úteis no estudo do mecanismo de lesão do LCA. 
 
5.6.1 Acelerómetros nos batentes 
 
Um instrumento útil no simulador seria um acelerómetro fixo em cada batente, com 
o intuito de medir a força transmitida ao mecanismo por parte dos cilindros I1 e I2, uma 
vez que o valor da sua força de impacto é dificilmente controlado apenas pela pressão e 
pela mola dos cilindros, o que dificulta implementação da força requerida. 
Os acelerómetros são instrumentos eletromecânicos de mediação de forças estáticas 
ou dinâmicas, como é o caso, e podem ser de diversos tipos, deste os que se baseiam no 
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princípio do efeito piezoelétrico, contendo estruturas de cristais microscópicas que são 
solicitadas por forças de aceleração, causando a produção de uma carga elétrica que é 
ligada diretamente aos instrumentos de medição. 
A carga de saída requer alojamento especial e a instrumentação poderá ser, 
geralmente, encontrada em instalações de pesquisa. É um tipo de acelerómetro que é 
também usado em aplicações de elevadas temperaturas (> 120 ºC), onde os modelos de 
baixa impedância não podem ser usados. 
Outro tipo de acelerómetro é, precisamente, um de baixa impedância. Este 
acelerómetro possui um pequeno microcircuito incorporado e um transístor FET que 
converte a carga em voltagem de baixa impedância, proporcionando facilmente uma boa 
interface com instrumentação standard. É um tipo de acelerómetro largamente na 
indústria. 
Uma vez que é um instrumento que mede as acelerações de um determinado objeto 
a que esteja acoplado, será interessante a sua utilização nos batentes, pois uma vez que 
se saiba a aceleração destes últimos, e a sua massa, facilmente de calcula a força que 
lhes foi transmitida. [www.amega.com] 
Para calcular esta força, basta recorrer à segunda Lei de Newton, ou Lei 
Fundamental da Dinâmica: se existe a ação de forças ou a resultante das forças atuantes 
sobre um corpo não é nula, este sofrerá a ação de uma aceleração inversamente 
proporcional à sua massa. [www.physicsclassroom.com] 
 
5.6.2 Pressostáto no cilindro Q 
 
Um modo simples de se conseguir medir, durante os ensaios, a força que estava a 
ser exercida pelos quadríceps, conforme as solicitações dos restantes atuadores, seria 
implementar um pressostáto no cilindro Q, que permitisse medir a pressão na sua 
câmara principal. Estes tipos de instrumentos são, geralmente, constituídos por um 
sensor, um mecanismo de ajuste de set-point e uma chave de suas posições (aberto ou 
fechado). 
 
5.6.3 Análise de imagem vídeo 
 
Seria também interessante do ponto de vista de obtenção de resultados fiáveis a 
introdução no simulador de componentes que permitissem aplicar o processo de 
cinemetria digital, que se trata do principal método correntemente utilizado para registo 
e estudo de movimentos desportivos. 
Os sistemas de análise do movimento que automaticamente localizam os 
marcadores sobre determinados pontos da pele de um indivíduo, são largamente usados 
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na pesquisa biomecânica. São sistemas extremamente mais caros que os sistemas de 
análise por vídeo, muito mais complicados tecnologicamente e requerem operadores 
especializados. [Bartlett, 2009] 
Uma grande robustez da videografia permite ao investigador registar movimentos 
de desporto, não somente durante em ambiente de laboratório controlado, mas também 
em competição. Isto também permite minimizar qualquer interferência com o atleta. 
[Bartlett, 2009] 
A análise quantitativa irá, em alguns casos, envolver o biomecanismo, 
possibilitando a digitalização de uma grande número de dados. Este processo de 
“digitalização de coordenadas” envolve a identificação das marcas do corpo no solo 
usadas para auxiliar a previsão dos eixos de rotação das articulações. Em videografia, 
particularmente em estudos tridimensionais, isto é feito normalmente pelo investigador, 
manualmente, digitalizando os pontos requeridos com o uso do rato do computador, ou 
um dispositivo similar. Alguns sistemas de análise de vídeo podem localizar marcadores 
em duas dimensões. [Bartlett, 2009] 
Os sistemas automáticos de localização de marcadores, como o nome refere, 
localizam automaticamente, e em três dimensões, embora a intervenção por parte do 
investigador seja necessária, no caso de poucas câmaras não puderem ver os marcadores 
durante algumas partes do movimento. Independentemente do modo que a digitalização 
das coordenadas seja realizada, as coordenadas lineares de cada ponto digitalizado são 
registadas e armazenadas na memória do computador. [Bartlett, 2009] 
Este sistema de registo de imagens trata-se do mesmo referido em Krosshaug et al. 
(2006), e se fosse implementado no simulador, poder-se-ia analisar o movimento de 
determinados pontos do joelho cadavérico, de modo a poder-se saber o seu 
comportamento em termos de localização espacial durante casa ensaio que fosse 
realizado, com o intuito de confirmar se o simulador realizava os movimentos 
pretendidos. 
 
5.7 Controlo do simulador – abordagem descritiva 
 
Para se efetuar o controlo dos atuadores do simulador, será necessário recorrer a um 
sistema electropneumático composto por componentes constituintes do circuito 
pneumático, como válvulas direcionais, de restrição de caudal ou limitadoras e 
controladoras de pressão, controladas, em parte, por um conjunto de solenoides 
associados a um circuito elétrico. 
Seria interessante, portanto, desenvolver o sistema que controlasse os atuadores do 
simulador, mas no entanto, por questões de morosidade, far-se-á apenas algumas breves 
referências descritivas gerais de como se deveria comportar o sistema. 
Assim, fazendo apenas referência ao caso da lesão no basquetebol, a título de 
exemplo, comece-se por considerar as condições iniciais de uma caso de simulação: 
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- O ângulo de flexão do joelho do cadáver terá que ser 13˚; 
- Os deslocamentos dos restantes componentes terão de ter valores nulos em 
relação aos planos anatómicos de referência. 
Após a perna estar nestas condições citadas, aplica-se uma força de reação vertical 
(apenas com um dos cilindros I), atuando de imediato o cilindro H que deslocará o pé 
do cadáver medialmente até que atinja um deslocamento total de 105 mm, 
aproximadamente (o que é conseguido, uma vez que o curso do cilindro H é ajustável). 
Este deslocamento deve realizar-se a uma velocidade controlada por uma válvula de 
restrição de caudal, em princípio, localizada na saída da câmara do cilindro H, que está 
a ser despressurizada, para que o curso demore 60 ms a realizar-se. 
A partir do instante em que o primeiro cilindro I embate, este terá que recuar, 
embatendo o outro cilindro I no batente, aos 30 ms após o instante inicial, ficando 
avançado, enquanto o primeiro volta a embater aos 60 ms após o instante inicial, de 
forma a provocar a reação vertical neste momento. 
A força destes cilindros deverá ser controlada por uma válvula de restrição de 
caudal. 
Durante a ação destes cilindros, de forma independente, o cilindro R vai atuando, 
havendo um controlo da sua pressão ao longo do tempo, para que no instante inicial a 
sua força seja relativamente baixo, aumentando rapidamente até criar uma força de 
valor próximo de 1800 N aos 30 ms e de 2000 N, aproximadamente, aos 60 ms após o 
instante inicial. 
Nas figuras 5.39, 5.40, 5.41 e 5.42 podem observar-se esboços de pequenos 
circuitos, independentes entre si, em termos pneumáticos, que são o exemplo de uma 
solução que poderia ter implementado para controlar os cilindros: 
 
 
Figura 5.39 – Esboço, em PNEUSIM, do circuito pneumático de comando do cilindro Q (a) e do 
cilindro R (b), com uma válvula limitadora de pressão (LP1), uma direcional (V1) e outra 
direcional (V2). 
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Figura 5.40 – Esboço, em PNEUSIM, do circuito pneumático de comando do cilindro H, com 
uma válvula direcional (V3), uma limitadora de pressão (LP2) e uma controladora de caudal 
(LC1), para controlar a velocidade do cilindro. 
 
 
Figura 5.41 - Esboço, em PNEUSIM, do circuito pneumático de comando do cilindro R, com 
três válvulas direcionais (V4 para avançar e recuar o cilindro, V5 para permitir o escape de ar 
da câmara secundária e V6 para seleção da pressão máxima), duas limitadoras de pressão 
(LP3 e LP4), duas controladoras de caudal para regulação do caudal (LC2 e LC3) e uma 
reguladora de pressão (RP1) para controlar a pressão máxima de todo o circuito. 
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Figura 5.42 - Esboço, em PNEUSIM, do circuito pneumático de comando do cilindro I1, com 
duas válvulas direcionais (V7 para avançar e recuar o cilindro e V8 para selecionar a pressão 
máxima no cilindro), duas limitadoras de pressão (LP5 e LP6) e duas de retenção (RE1 e RE2, 
para permitirem o escapa de ar da câmara do cilindro. 
 
O circuito do cilindro I2 seria semelhante ao do I1. 
 
5.8 Fixação do pé e conjunto total montado 
 
Após a descrição dos diversos componentes estruturais, ou de atuação, já será 
possível proceder à assemblagem dos mesmos, criando o conjunto total montado que 
tenderá a representar da melhor forma possível uma situação de lesão no LCA. 
A função do simulador, a nível de solicitações, será criar um conjunto de forças e 
momentos diretamente aplicados no cadáver e que se encontram no diagrama de forças 
exposto na próxima figura, no plano coronal: 
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Figura 5.43 – Diagrama forças e momentos aplicados na perna cadavérica (a) e pormenor do 
modelo geométrico dos quadríceps e do tendão patelo-femoral (b) 
 
No entanto, antes de se proceder à montagem dos componentes do simulador, será 
importante fazer referência ao pormenor de fixação do pé cadavérico, que é feita através 
da existência de uma base, cuja geometria está exposta na figura 3.44, que está ligada ao 
veio que prende à haste do cilindro G, por lixação através de uma chaveta de 
comprimento 40 mm, largura 8 mm e altura de 7.4 mm, em aço ANSI 316 Stainless 
Steel Sheet (SS). 
 
 
Figura 5.44 – Base de fixação do pé cadavérico, que possui duas ranhuras onde ser inserem 
os fixadores, de comprimento ajustável, e uma ranhura na parte mais frontal, onde se prende o 
pé do cadáver, com elementos de fixação, como elásticos, ou cordas, em SW. 
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Na figura 5.45 pode observar-se a montagem da chaveta no veio de fixação da base 
do pé com o cilindro G. 
 
 
Figura 5.45 – Montagem da chaveta no veio de fixação da base do pé com o cilindro G, em 
SW. 
 
Precedendo à montagem de todos os componentes da estrutura obtemos, então, a 
estrutura final, como se pode observar nas figuras 5.46 e 5.47: 
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Figura 5.46 – Vista 1 do simulador do movimento da articulação do joelho humano, em SW. 
 
 
Figura 5.47 – Vista 2 do simulador do movimento da articulação do joelho humano, em SW 
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Nas figuras 5.48(a), 5.48(b) e 5.48(c) pode observar-se o modelo de uma perna 
cadavérica, em SW, bem como dois pormenores do modelo, nomeadamente o furo de 
fixação do fémur e a articulação do joelho. 
 
 
  
Figura 5.48 – Modelo de uma perna cadavérica (a) e dois pormenores da mesma: furo de 
fixação do fémur (b) e articulação do joelho (c). 
 
A figura 5.49 mostra o modelo da perna cadavérica montado no simulador. O 
modelo apresenta-se na figura branco-transparente para permitir uma melhor 
visualização do mesmo e para se diferenciar das restantes peças do simulador. 
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Figura 5.49 – Modelo da perna cadavérica montada no simulador, em SW. 
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6. Conclusão 
 
O projeto de um mecanismo que simule a articulação de um joelho cadavérico não 
foi terminado com total êxito, uma vez que a parte de projeção dos componentes que 
permitiriam medir os deslocamentos da articulação do joelho, ou das forças aplicadas 
por alguns atuadores do simulador, não foi devidamente findada, apenas tendo sido 
feitas algumas referências, meramente descritivas, a nível de possibilidades das 
soluções. 
De igual forma, o projeto de controlo dos diversos atuadores também não ficou 
totalmente terminado, novamente sendo apenas feita uma abordagem mais descritiva 
acerca do assunto. 
Contudo, a nível de projeto estrutural, os objetivos foram alcançados, havendo 
sempre a possibilidade de algumas melhorias neste campo, principalmente no que toca à 
simplificação da estrutura, permitindo que, na possibilidade de construção física do 
simulador, este não se torne demasiado dispendioso. Esta elação pode ser percetível 
muito facilmente quando se analisa o projeto do simulador, que podendo ter, em 
princípio, potencial de reprodução dos movimentos por parte do joelho cadavérico, 
também contém a desvantagem de possuir uma grande quantidade de peças que 
necessitam ser produzidas especificamente para o efeito. 
Quanto às diversas considerações tidas em conta para o projeto do simulador que 
reproduza o mecanismo de lesão num joelho cadavérico, pode-se inferir que, apesar de 
possuir uma série de características que o fazem aproximar o mais possível de uma 
situação real, no entanto, para que pudesse ter sido concretizado, tiveram que ser tidas 
em conta algumas simplificações e aproximações, uma vez que não é totalmente 
concretizável a reprodução do mecanismo de lesão. 
Desta forma, o simulador apresenta algumas limitações que poderão fazer desviar 
os resultados reais dos resultados que se venham obter em situação de simulação, 
devido a não se terem considerado determinado aspetos, como: 
- O facto de se estarem a utilizar, para os ensaios, elementos cadavéricos, os quais 
só por si já possuem diferenças a nível das propriedades dos tecidos musculares e 
ligamentares; 
- O facto de se estar a ensaiar tecidos mortos que se apresentam a temperaturas 
muito inferiores, quando comparadas com as dos tecidos vivos dos atletas lesionados; 
- O facto se ter desprezado a inércia e velocidade iniciais dos corpos na ocorrência 
da lesão; 
- O facto de se terem desprezado as reações medial-lateral com o solo, embora 
apresentando valores muito próximos de zero; 
- O facto de as forças aplicadas pelos cilindros de impacto, para simular a reação 
vertical com o solo, não serem contínuas, como acontece na realidade; 
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- O facto de se ter aproximado o movimento de adução-abdução a um movimento 
rápido lateral-medial que tenda a reproduzir o primeiro; 
- O facto de poderem haver alguns atritos no deslocamentos das plataformas, 
embora o sistema de guiamento tenha sido projetado por forma a diminuir este 
problema. 
De realçar também que em relação à reprodução da força dos quadríceps por parte 
do cilindro DNC-80-50 - #163430 não é totalmente credível, uma vez que falta 
informação acerca do comportamento deste grupo muscular no tipo de situações a 
simular, havendo a necessidade medir experimentalmente o seu comportamento a nível 
de esforços reproduzidos. 
Contudo, os restantes componentes de atuação deverão criar as condições que são 
requeridas para o efeito uma vez que foram inseridas no simulador com base em estudos 
prévios de registo de imagens durante a ocorrência de situações de lesão reais, para 
além de que o simulador apresenta uma grande versatilidade no que toca à infindável 
quantidade de situações de lesão que se poderiam simular, tendo que, apenas alterar o 
controlo dos atuadores a nível elétrico, ou, com menos necessidade, a nível do circuito 
pneumático. 
De certa forma, a melhor maneira de validar o projeto, em termos mecânicos, seria 
construir o simulador, e proceder a uma série de testes, através dos quais poder-se-ia 
proceder às medições dos deslocamentos do joelho cadavérico e ao estudo do 
comportamento do LCA, uma vez que a área de estudo da biomecânica trata-se de algo 
ainda muito empírico. 
Na verdade, a construção de um simulador que reproduzisse o movimento da 
articulação de um joelho humano era o objetivo inicial na dissertação, que, no entanto, 
não foi atingido, uma vez que algumas alterações a nível do intuito do simulador a ser 
projetado, em relação ao que se previa inicialmente, tornando-se o projeto e construção 
um processo moroso. 
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7. Trabalhos futuros 
 
A nível de trabalhos futuros, em primeiro lugar, seria interessante encontrar 
soluções de projeto para resolver algumas limitações do simulador projetado, citadas no 
capítulo anterior, bem como conseguir solucionar a questão os elementos de medição, 
sem que isto envolvesse muitos custos em equipamento. 
Outra possibilidade de trabalho futuro seria, após a projeção dos elementos de 
medição do simulador, proceder-se à sua construção, permitindo assim, que se 
pudessem realizar os testes de validação do simulador, e que se pudesse, 
experimentalmente, estudar os mecanismos de lesão do LCA, uma vez que se trata de 
um processo totalmente empírico, pois qualquer outro tipo de estudo neste caso, como 
por exemplo, numérico, ou analítico, jamais traria resultados mais reais e fiáveis que um 
estudo experimental. 
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Anexos: 
 
ANEXO A - Cilindro DGP-32-400-PPV-A-B 
ANEXO B - Cilindro DNC-50-400 
ANEXO C - Cilindro DNC-80-50 
ANEXO D - Cilindro DSRL-40-180 
ANEXO E - Cilindro STA-50-30-PPV-A-B 
ANEXO F - Componente de montagem HP-32 
ANEXO G – Componente de montagem HSR-40-FW 
ANEXO H – Vista Explodida do Simulador 
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ANEXO A – Cilindro DGP-32-400-PPV-A-B 
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Figura A1 – Ficha técnica do cilindro DGP-32-400-PPV-A-B. 
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ANEXO B – Cilindro DNC-50-400 
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Figura A2 – Ficha técnica do cilindro DNC-50-400. 
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Figura A2 – Ficha técnica do cilindro DNC-50-400. (continuação) 
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ANEXO C – Cilindro DNC-80-50 
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Figura A3 – Ficha técnica do Cilindro DNC-80-50. 
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Figura A3 – Ficha técnica do Cilindro DNC-80-50. (continuação) 
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ANEXO D – Cilindro DSRL-40-180 
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Figura A4 – Ficha técnica do Cilindro DSRL-40-180. 
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ANEXO E – Cilindro STA-50-30-PPV-A-B 
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Figura A5 – Ficha técnica do Cilindro STA-50-30-PPV-A-B. 
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ANEXO F – Componente de montagem HP-32 
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Figura A6 – Ficha técnica do componente de montagem HP-32. 
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ANEXO G – Componente de montagem HSR-40-FW 
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Figura A7 – Ficha técnica do componente de montagem HSR-40-FW. 
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ANEXO H – Vista Explodida do Simulador 
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Figura A8 – Vista explodida 1 do simulador, em SW. 
Projeto de um mecanismo para simular o movimento da articulação de um joelho cadavérico 
117 
 
 
Figura A9 – Vista explodida 2 do simulador, em SW 
 
 
Figura A10 – Vista explodida 3 do simulador, em SW. 
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